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Resumo 
 
 
Biomateriais são todos os tipos de materiais capazes de interagir com 
sistemas biológicos para tratar, fortalecer ou substituir um tecido, um órgão ou 
uma função corporal. A necessidade de desenvolver novos biomateriais, 
produtos e técnicas cirúrgicas tem vindo a crescer de forma contínua. 
Recentemente, os grânulos porosos têm recebido especial atenção na área da 
investigação bem como a nível industrial. 
No trabalho desenvolvido na presente tese, produziram-se grânulos porosos 
esféricos, através da combinação de dois métodos, nomeadamente, a 
introdução de um agente porogénico e a gelatinização ionotrópica, a partir de 
pós de fosfatos de cálcio dopados com magnésio e estrôncio. Estudou-se o 
efeito da variação de algumas condições experimentais, tendo-se observado 
que a introdução dos iões dopantes na composição dos fosfatos de cálcio 
alterou as características físico-químicas dos grânulos.  
O trabalho realizado incluiu também a incorporação de uma molécula 
terapêutica nos grânulos porosos, a levofloxacina. Dos resultados obtidos 
verificou-se que os grânulos dopados com estrôncio foram os que 
apresentaram o melhor perfil de libertação. 
Para a avaliação do comportamento in vitro dos materiais desenvolvidos, 
realizaram-se estudos de imersão dos grânulos porosos numa solução 
simuladora do plasma humano, e os resultados obtidos mostraram a formação 
rápida de uma camada superficial de apatite.   
Os grânulos foram testados em linhas celulares pré-osteoblásticas e foram 
avaliadas a viabilidade/proliferação das células, a secreção de fosfatase 
alcalina e a morfologia destas. Estes ensaios mostraram que os grânulos 
induzem a maturação celular.   
Considerando as características microestruturais e o desempenho in vitro dos 
grânulos obtidos neste trabalho, estes podem apontar-se como materiais 
promissores para aplicações em engenharia de tecidos, nomeadamente na 
regeneração do tecido ósseo e na libertação controlada de fármacos. 
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Abstract 
 
Biomaterials are all kinds of materials capable of interacting with biological 
systems to treat, strengthen or replace a tissue, an organ or a bodily function. 
The need to develop new biomaterials, surgical techniques and products has 
been growing steadily. Recently, porous granules have received special 
attention in research and at industrial level. 
In this thesis were produced spherical porous granules, through a combination 
of two methods, namely the introduction of a porogenic agent and the 
ionotropic gelation, from calcium phosphate powders doped with magnesium 
and strontium. The effect of different experimental conditions was studied and it 
was observed that the introduction of the doping ions into the calcium 
phosphates composition changed the physical and chemical characteristics of 
the granules. 
This work also included the incorporation of a therapeutic molecule in porous 
granules, levofloxacin. From the obtained results it can be noted that the 
strontium doped granules had the best release profile. 
To evaluate the in vitro behaviour of the developed materials, immersion 
studies of the porous granules in a solution that simulates the human plasma 
were performed, and the results showed the rapid formation of an apatitic 
surface layer.  
The granules were tested in pre-osteoblastic cell lines and the cells 
viability/proliferation, secretion of alkaline phosphatase and morphology were 
evaluated. These experiments showed that the granules induce cell maturation. 
Considering the microstructural characteristics and the in vitro performance of 
the granules obtained in this work, they can be pointed as promising materials 
for applications in tissue engineering, particularly in bone tissue regeneration 
and in controlled drug delivery. 
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 Objectivos 
 
O presente trabalho tem como objectivos: (i) a preparação e caracterização de 
grânulos porosos; (ii) a incorporação de moléculas terapêuticas para formar um material 
interactivo; e (iii) a avaliação in vitro da biocompatibilidade dos biomateriais 
desenvolvidos.  
Objectivos específicos 
 Preparação dos pós e caracterização físico-química dos mesmos através da 
distribuição de tamanho de partículas (PSD), área superficial específica (BET), 
difracção de raios-X (DRX), espectroscopia de infravermelhos por 
Transformada de Fourier (FTIR), análise térmica diferencial (ATD) e análise 
termogravimétrica (ATG) e microscopia electrónica de varrimento (SEM); 
 Preparação de grânulos porosos através da combinação de dois métodos, 
designadamente a introdução de um agente porogénico para a formação dos 
poros e o método de gelatinização ionotrópica para a conformação dos 
grânulos; 
 Caracterização microestrutural dos grânulos através de microscopia electrónica 
de varrimento (SEM); 
 Incorporação de um fármaco nos grânulos e estudo da sua cinética de 
libertação. 
 O estudo do comportamento dos grânulos porosos imersos em solução de 
plasma humano simulado (SBF), nomeadamente no que respeita à sua 
bioactividade; 
 Avaliação da viabilidade/proliferação celular, determinação da actividade da 
fosfatase alcalina e dos possíveis efeitos sobre a morfologia celular quando 
células pré-osteoblásticas estão em contacto com os grânulos. 
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 1. Introdução 
O osso é um tecido vivo, com uma estrutura tridimensional macroporosa e com uma 
capacidade de renovação limitada. Os seus componentes principais são a matriz, a 
medula e as células ósseas. A matriz é uma estrutura híbrida orgânica, constituída 
essencialmente por fosfatos de cálcio (parte inorgânica) e fibras de colagénio (parte 
orgânica).
1
 
Com vista à reparação óssea têm-se vindo a desenvolver materiais que imitam a 
estrutura do osso, não só química como também fisicamente. Contudo, os substitutos do 
osso correntes não apresentam as características fisiológicas e mecânicas do osso 
natural. Embora os enxertos autógenos (tecido ósseo proveniente do organismos do 
próprio paciente) e alógenos (tecido ósseo proveniente de um dador) possam ser usados 
com sucesso, sob certas condições, eles possuem problemas associados com custos 
adicionais de recolha, local de morte do dador e, principalmente, disponibilidade. Por 
outro lado, os implantes metálicos apresentam limitações, uma vez que não se 
comportam como o osso saudável e não possuem a capacidade de remodelação com o 
tempo.
2
 Deste modo, os biocerâmicos porosos têm vindo a merecer uma atenção 
crescente nos últimos anos devido ao facto da estrutura porosa tridimensional, quando 
devidamente desenhada, permitir a infiltração do tecido ósseo, aumentando a ligação 
implante-tecido. Os modos como o implante é desenhado, e o tamanho e a fracção de 
poros são gerados e controlados, são de extrema importância e têm constituído a 
motivação principal para o desenvolvimento de novas tecnologias que permitem esse 
controlo.
3 
Nos últimos 10 anos foi dada especial atenção à produção de enxertos porosos de 
hidroxiapatite (HA), os quais expõem para o meio fisiológico uma área de superfície 
muito maior em comparação com os corpos de HA densos, permitindo a entrada de 
mais células ou tecido para o implante. A existência de uma rede de poros interligados 
com diâmetros que devem ser maiores que 100 µm, é uma condição essencial para o 
crescimento do osso circundante para o interior do implante, aumentando a ligação 
implante-tecido.
4
 Recentemente, os grânulos porosos têm recebido especial atenção 
quer no campo da pesquisa quer em aplicações industriais. Eles estão disponíveis 
comercialmente e são amplamente utilizados como material de enchimento ou de 
3
 empacotamento. Dependendo do seu tamanho, microestrutura, quantidade e distribuição 
da porosidade, os grânulos podem aplicar-se em cirurgia dentária, periodontal, 
procedimentos cirúrgicos oral/maxilofacial e cirurgias do osso esquelético.
5 
A eficácia de tais materiais pode ser muito melhorada conferindo-lhes características 
multifuncionais. Por exemplo, a capacidade acrescida de actuarem simultaneamente 
como sistemas de libertação de fármacos. Assim, além de favorecer a adesão celular, a 
estrutura porosa dos grânulos pode ainda ser adequada para ser impregnada com 
soluções ou suspensões de vários medicamentos e, em seguida, actuar como 
“transportador” de fármacos, podendo estes ser libertados localmente e, desta forma, 
acelerar o processo de regeneração óssea.
6   
Para algumas aplicações biomédicas, o comportamento de degradação da hidroxiapatite 
sintética pode ser muito lento e fosfatos de cálcio com uma taxa de reabsorção mais 
rápida podem ser necessários com o objectivo de acelerar o processo de substituição 
óssea. Por esta razão, compostos de β-fosfato tricálcico (β-TCP) e hidroxiapatite (HA) 
os chamados fosfatos de cálcio bifásicos (BCP), que combinam a excelente 
bioactividade da HA com a boa reabsorção do β-TCP7-9 são candidatos interessantes 
para a substituição óssea e para sistemas de libertação controlada de fármacos
10,11
. 
O presente trabalho tem como objectivos: (i) a preparação e caracterização de grânulos 
porosos; (ii) a incorporação de moléculas terapêuticas para formar um material 
interactivo; e (iii) a avaliação in vitro da biocompatibilidade dos biomateriais 
desenvolvidos. 
4
 1.1. Estrutura do osso. Conceitos básicos 
O tecido ósseo é um tipo especializado de tecido conjuntivo, que fornece um sistema de 
suporte interno a todos os vertebrados superiores. Trata-se de um tecido vivo complexo 
no qual a matriz extracelular é mineralizada, conferindo acentuada rigidez e resistência 
ao esqueleto, mantendo ainda um certo grau de elasticidade. Existem dois tipos de ossos 
no esqueleto: os ossos chatos (ex: ossos do crânio, omoplata, mandíbula, ílio) e os ossos 
longos (ex: tíbia, fémur e úmero).
1
 O osso desempenha três funções no organismo, 
designadamente:
1
 
-mecânica – proporciona apoio aos músculos esqueléticos, transformando as suas 
contracções em movimentos úteis, e constitui um sistema de alavancas que amplia as 
forças geradas na contracção muscular; 
-protectora – para os órgãos vitais (como os contidos na caixa craniana, torácica e canal 
raquidiano) e medula óssea; 
-metabólica – como reservatório de iões, principalmente o cálcio e o fósforo, libertando-
os de maneira controlada, para manter constante a concentração desses importantes iões 
nos líquidos corporais. 
A formação embrionária do tecido ósseo acontece através de dois processos envolvendo 
a transformação de um tecido mesenquimal pré-existente em tecido ósseo. A conversão 
directa do tecido mesenquimal em tecido ósseo é chamada ossificação 
intramembranosa. A conversão indirecta é chamada de ossificação endocondral pois as 
células mesenquimais diferenciam-se primeiro em cartilagem, que depois é substituída 
por osso.
12,13
 
Seja qual for o processo de ossificação pelo qual o osso é formado, o tecido resultante é 
sempre de tipo primário ou imaturo, pouco organizado e irregular, contrariamente ao 
que se verifica no tecido ósseo adulto, caracterizado por uma estrutura lamelar 
organizada. Estes dois tipos ósseos apresentam-se bastantes distintos, diferindo quando 
à disposição e quantidade relativa dos vários constituintes da matriz extracelular, bem 
como quanto à forma e número de osteócitos presentes por unidade de área.
12-15
 
5
 O osso imaturo forma-se rapidamente e é caracterizado pela organização ao acaso das 
fibras de colagénio, ocorrendo a calcificação de maneira irregular e com uma 
distribuição em remendos. Este é gradualmente substituído pelo osso lamelar, que 
constitui a maioria do esqueleto maduro. O osso lamelar é composto por sucessivas 
camadas de fibras de colagénio orientadas, de preferência em direcções alternadas, 
dando desta forma o aspecto lamelar; a calcificação ocorre de uma forma ordenada.
13,16
 
O osso lamelar ou maduro pode ser classificado como cortical ou compacto e esponjoso 
ou trabecular (Figura1.1.), com base na sua organização estrutural. O osso cortical e o 
osso esponjoso possuem os mesmos elementos constitutivos, quanto a células e matriz 
óssea, tendo no entanto, importantes diferenças estruturais. A superfície de corte do 
osso compacto aparece sólida e bastante homogénea, ao passo que a do osso esponjoso 
tem a aparência de uma esponja. O osso cortical realiza, principalmente, as funções 
mecânicas e de protecção, enquanto o osso trabecular, juntamente com a medula óssea, 
desempenha as funções metabólicas.
17-20
  
 
Figura 1.1.  Estrutura do osso: osso trabecular e osso cortical (Adaptado de 
www.biomed.metu.edu.tr/courses/term_papers/Bone-Tissue-Engineering_gencsoy.htm)
 21
. 
Cerca de 80 a 90% do volume total do osso cortical está calcificado, enquanto que, o 
volume de osso trabecular calcificado é da ordem dos 15 a 25%. Assim, a relação entre 
a massa da matriz/unidade de volume é muito maior para o osso compacto, o que 
significa que este tipo de tecido tem uma maior densidade e uma menor porosidade. O 
osso cortical apresenta uma porosidade da ordem dos 10 % e o osso trabecular possui 50 
a 90% de porosidade. A elevada porosidade do osso trabecular faz com que os valores 
da sua tensão de cedência sejam bastante inferiores aos do osso cortical, 2-12 MPa e 
100-230 MPa, respectivamente.
22,23
 O valor do módulo de compressão encontra-se na 
ordem dos 0,05-0,5 GPa para o osso trabecular 
22
 e 3-30 GPa para o osso cortical.
24 
6
 A unidade funcional e estrutural do osso é o sistema de Havers, um sistema 
microscópico de tubos ósseos (cilíndricos) inseridos uns nos outros. No centro do 
sistema existe um canal central de 10-100 µm de diâmetro, contendo um capilar 
sanguíneo. O número de tubos ósseos que cada sistema de Havers contém varia entre os 
4 e os 20. Todos os ossos são revestidos nas suas superfícies externas e internas por 
membranas conjuntivas, o periósteo e o endósteo, respectivamente, que possuem células 
osteogénicas.
25,26
 
Em termos gerais, o tecido ósseo é formado por células e por um material intercelular 
constituído por fibras de colagénio calcificadas, a matriz óssea. As células que 
compõem o tecido ósseo denominam-se: (i) osteócitos, células que se situam em 
cavidades ou lacunas no interior da matriz; (ii) osteoblastos, células produtoras da parte 
orgânica da matriz (colagénio) e (iii) osteoclastos, células gigantes com vários núcleos, 
responsáveis pela reabsorção do tecido ósseo, participando, assim, no processo de 
remodelação dos ossos (Figura 1.2.).
27
  
 
Figura 1.2. Composição do tecido ósseo (Adaptado de 
http://www.roche.com/pages/facets/11/ostedefe.htm).
28
 
Essa remodelação, que ocorre ao longo de toda a vida, inclui a reabsorção do osso 
“velho”, pelos osteoclastos, e a formação de uma quantidade igual de novo osso, no 
mesmo local, pelos osteoblastos. Estes dois processos são complementares e são eles os 
responsáveis pela renovação do esqueleto, necessária para manter a integridade do 
tecido ósseo e a homeostasia mineral. Estima-se que o esqueleto adulto seja totalmente 
renovado a cada 4 anos.
29,30
 
Os osteoblastos são células que sintetizam a parte orgânica (colagénio tipo I, 
proteoglicanos e glicoproteínas) da matriz óssea. São capazes de concentrar fosfato de 
7
 cálcio, participando da mineralização da matriz. Dispõem-se sempre na superfície óssea, 
lado a lado, frequentemente designada por epitélio osteóide, com prolongamentos 
citoplasmáticos que se prendem aos dos osteoblastos vizinhos.
27
 Apresentam 
características ultra-estruturais típicas da sua função, isto é, síntese e secreção de 
proteínas de exportação, evidenciando um aparelho de Golgi e um retículo 
endoplasmático rugoso, bem desenvolvido e numerosas mitocôndrias.
19,31 
É necessário 
sublinhar o facto de que os osteoblastos sintetizam muitos e variados factores de 
crescimento, que ficam incorporados na matriz óssea, desempenhando um papel 
determinante, se não mesmo fundamental, na diferenciação e na actividade dos 
osteoclastos.
32
 
O osteoblasto determina o seu próprio futuro ao envolver-se completamente por matriz 
óssea calcificada, localizando-se em cavidades denominadas por osteoplastos. 
Aprisionados na matriz calcificada, diferenciam-se e originam os osteócitos.
14
 Estes são 
metabolicamente menos activos do que os osteoblastos, podendo, no entanto, sintetizar 
uma nova matriz óssea na superfície das lacunas osteocitárias. Durante o período de 
reabsorção óssea, os osteócitos são fagocitados e digeridos conjuntamente com os 
outros elementos constituintes do osso.
12,13,15
 
Devido ao seu elevado número e à sua complexa organização, os osteócitos estão numa 
situação ideal para captar as alterações da matriz óssea e os estímulos mecânicos que 
actuam sobre o osso, transmitindo-os às células de superfície, para que estas possam 
activar o processo de reabsorção/formação óssea.
19
 
Os osteoclastos são células gigantes multinucleadas, com cerca de quatro a vinte 
núcleos, que têm como função principal o controlo da homeocinésia do cálcio através da 
reabsorção da matriz. Estas células, nitidamente polarizadas, contendo no seu 
citoplasma numerosas mitocôndrias e lisossomas, localizam-se nas superfícies do 
endósteo, nos canais de Havers e, ocasionalmente, na superfície do periósteo nas áreas 
de tecido em vias de reabsorção.
33
 Os osteoclastos derivam dos monócitos do sangue 
circulante. Após atravessarem a parede dos capilares do osso, os monócitos fundem-se 
para formar osteoclastos.
27 
8
 O papel exacto dos osteoclastos na reabsorção óssea não está ainda perfeitamente 
esclarecido. Todavia, há evidências de que eles segregam colagenase e outras enzimas 
que atacam a parte orgânica da matriz óssea.
27
 
A matriz óssea apresenta-se como um material intercelular complexo, constituído por 
elementos orgânicos e inorgânicos, ocupando mais de 90% do volume total do tecido 
ósseo. A parte inorgânica representa cerca de 60% da massa óssea, enquanto o orgânico 
contribui com pouco mais de 20% e a água com aproximadamente 10% 
16-18
. Na 
componente inorgânica os iões mais encontrados são o fosfato e o cálcio. Há também 
bicarbonato, magnésio, potássio, sódio e citrato em pequenas quantidades. O cálcio e o 
fósforo formam cristais que estudos de difracção de raios-X mostraram ter a estrutura da 
hidroxiapatite, com a seguinte composição aproximada Ca10(PO4)6(OH)2. Esses cristais 
arranjam-se ao longo das fibrilas colagénicas e são envolvidas por uma substância 
fundamental amorfa. Os iões da superfície dos cristais de hidroxiapatite são hidratados, 
existindo, portanto, uma camada de água e iões em volta do cristal. Essa camada é 
denominada capa de hidratação, e facilita a troca de iões entre o cristal e o líquido 
intersticial.
27
 
A parte orgânica da matriz é formada por fibras de colagénio (95%) constituídas de 
colagénio do tipo I, o que confere ao osso uma grande capacidade de resistência às 
forças de tensão, e por pequenas quantidades de substâncias fundamental amorfa que 
contém agregados de proteoglicanos e glicoproteínas (osteocalcina, sialoproteína). 
A associação de hidroxiapatite com as fibras de colagénio é a responsável pela dureza e 
resistência característica do tecido ósseo. Após a remoção do cálcio, os ossos mantêm a 
sua forma intacta, porém tornam-se tão flexíveis quanto os tendões. 
1.1.1. Remodelação Óssea 
O osso dos vertebrados pode ser considerado como um “biomaterial vivo” pois as suas 
células estão em permanente actividade. O processo de formação do osso começa com a 
acção dos osteoblastos, células especializadas em sintetizar e libertar a matriz de 
colagénio, primariamente composta por colagénio tipo I, na forma de uma substância 
gelatinosa, o osteóide, sendo posteriormente mineralizada pela deposição controlada de 
fosfatos de cálcio. Entretanto, um outro tipo de células, os osteoclastos, catabolizam o 
9
 osso destruindo-o. Este processo dinâmico de formação e destruição do osso, 
remodelação óssea (Figura 1.3.), é responsável pelo crescimento do osso durante as 
fases de desenvolvimento do corpo, preservando a sua forma e a sua consistência, e 
possibilitando a regeneração em caso de fractura. Um desequilíbrio entre a taxa de 
formação de novo osso e a reabsorção de osso velho pode levar ao aparecimento de 
doenças ósseas severas, nomeadamente osteoporose, osteopetrose e doença de Paget.
34
 
 
Figura 1.3. Processo de remodelação do osso (Adaptado de 
http://www.roche.com/pages/facets/11/bone_remodelling2.jpg). 
35
 
O tecido ósseo é uma fonte abundante de factores de crescimento e de citocinas que 
regulam a formação e a reabsorção óssea. Muitos destes factores são sintetizados pelas 
células ósseas, encontrando-se na matriz sob a forma inactiva, dado que se encontram 
ligados a outras moléculas, tornando-se activos aquando do processo de degradação da 
matriz. Todavia, alguns provêm de células do sistema imunitário ou hematopoiético, 
estando presentes e funcionantes no microambiente ósseo. Os seus efeitos dão mediados 
por mecanismos autócrinos e parácrinos.
17,19,36
   
10
 1.2. Engenharia dos Tecidos  
Durante séculos, grandes lesões nos tecidos, originadas normalmente por traumas 
mecânicos ou doenças degenerativas, trouxeram muitos problemas devido aos poucos 
recursos terapêuticos disponíveis. A remoção da porção lesada era a prática mais 
comummente utilizada, o que trazia uma série de limitações aos portadores daquela 
enfermidade, uma vez que levava a um significativo decréscimo da qualidade de vida. 
Assim, a substituição e/ou regeneração de regiões corpóreas danificadas tornou-se um 
objectivo prioritário.
23
 
Por ano, ocorrem cerca de 2,2 milhões de intervenções cirúrgicas em todo o mundo, 
com o objectivo de reconstruir fracções do tecido ósseo danificado por traumas ou 
doenças.
37
 Este número tem tendência a aumentar devido a um incremento da esperança 
média de vida, com consequente envelhecimento da população. Contudo, verifica-se 
que doenças degenerativas ósseas afectam não só a população mais envelhecida como 
também a mais jovem. 
Actualmente, os tratamentos mais utilizados na reparação/regeneração óssea baseiam-se 
na substituição do tecido lesado por tecido ósseo saudável que é transferido de uma 
parte para outra do mesmo indivíduo (osso autógeno), por tecidos adquiridos e 
transferidos entre dois indivíduos geneticamente diferentes mas da mesma espécie (osso 
alógeno) ou proveniente de um indivíduo de outra espécie (osso xenógeno). Estes 
tratamentos apresentam várias limitações, nomeadamente a reduzida disponibilidade de 
osso alógeno e o risco de complicações imunológicas associados à utilização de osso 
alógeno.
38
 Como alternativa à utilização destes tratamentos, é sugerida a aplicação de 
materiais preparados artificialmente, os biomateriais. 
Na conferência de Chester, em 1991, definiu-se biomaterial como um “material 
destinado a contactar com sistemas biológicos para avaliar, tratar, aumentar, ou 
substituir qualquer tecido, órgão ou função do organismo”.39 Ao ser aplicado, deve 
manter as suas propriedades e características estruturais, mas simultaneamente substituir 
a função para a qual foi criado. É também importante que permita uma boa adesão 
celular à sua superfície, tenha uma resistência mecânica adequada, não possua 
características oncogénicas, seja hemostático, esterilizável e, por fim, que a sua 
produção em grandes quantidades seja fácil e com custos aceitáveis.
40
 
11
 A Engenharia de Tecidos (ET) constitui uma área de investigação interdisciplinar que 
aplica princípios de engenharia, bem como de outras áreas da ciência, na preparação e 
no estudo dos biomateriais como substitutos biológicos utilizados na regeneração ou na 
melhoria de tecidos.
41 
1.2.1. Biomateriais utilizados em Engenharia de Tecido Ósseo 
Na engenharia do tecido ósseo utilizam-se actualmente biomateriais de natureza muito 
variada. De uma forma geral, estes podem classificar-se segundo duas vertentes: a sua 
composição química e o seu comportamento biológico.
40
 A primeira subdivide os 
biomateriais em 4 classes: a) metais e ligas metálicas; b) cerâmicos; c) polímeros; e d) 
compósitos. A classificação segundo o comportamento biológico é baseada na resposta 
do tecido hospedeiro
42
: bioinertes – são aqueles que não provocam reacção de corpo 
estranho no organismo, encontrando-se em ligação directa ao tecido receptor (titânio, 
zircónia e alumina); biotolerados – são moderadamente aceites pelo tecido receptor, 
sendo geralmente envolvidos por uma cápsula fibrosa (aço inoxidável, ligas de crómio-
cobalto e o polimetilmetacrilato (PMMA)); bioactivos – ocorre a formação de uma 
ligação directa aos tecidos vivos, pois geralmente têm, na sua composição, iões de 
cálcio e/ou fósforo (no caso dos substitutos ósseos) que vão estabelecer uma ponte 
química com o osso envolvente (hidroxiapatite, vidros bioactivos); reabsorvíveis – 
aqueles que são lentamente degradados e gradualmente substituídos pelos tecidos onde 
são implantados (fosfato tricálcico, vidros bioactivos). 
Para o sucesso clínico do substituto do osso é necessário que uma boa osteointegração 
esteja associada a uma resistência mecânica adequada para o desempenho de funções de 
suporte. No sentido de potenciar as suas propriedades mecânicas e físico-químicas, 
podem combinar-se diferentes tipos de materiais que se complementam entre si.
40
 
Alguns princípios fundamentais da engenharia de tecidos devem também ser 
respeitados. Por exemplo, para ocorrer regeneração tecidular é necessária a presença de 
células capazes de formar novo tecido ósseo (osteogénese); que estas consigam aderir, 
crescer e atravessar todo o material (osteocondução) e que estejam presentes factores 
que estimulem a sua diferenciação fenotípica em osteoblastos (osteoindução).
37 
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 1.2.2. Materiais Cerâmicos 
Os materiais cerâmicos utilizados em aplicações biomédicas são também denominados 
de biocerâmicos.
43
 É possível a produção de biomateriais cerâmicos sintéticos com uma 
composição semelhante à parte inorgânica da matriz óssea, nomeadamente fosfatos de 
cálcio. Os biocerâmicos destacam-se por serem biocompatíveis,
22
 não terem limitações 
em termos de quantidade disponível e não requererem qualquer procedimento cirúrgico 
adicional.
40
 
Como desvantagens, os biocerâmicos não apresentam actividade osteogénica ou 
osteoindutiva, apresentam um fraco desempenho mecânico, em situações de tracção e, 
dadas a fragilidade e a elevada rigidez inerentes, não são indicados para servirem de 
estrutura de suporte.
43,44
 
Entre os biocerâmicos mais utilizados destacam-se a alumina (Al2O3), a zircónia (ZrO2) 
e os fosfatos de cálcio. Tanto a alumina como a zircónia são considerados cerâmicos 
bioinertes, não desenvolvendo ligações químicas com o osso, enquanto os fosfatos de 
cálcio destacam-se por serem bioactivos.
22
 Alguns vidros, geralmente contendo cálcio e 
fósforo na sua composição, apresentam elevada bioactividade que se evidencia pela 
formação de microcristais de hidroxiapatite na sua superfície após contacto com o 
plasma humano. Por esta razão, tais materiais são também bastante utilizados na 
engenharia do tecido ósseo.
22
  
Os cerâmicos bioactivos interagem com o tecido através de modificações superficiais 
decorrentes de interacções com o organismo e através de ligações bioquímicas, seguidas 
da completa substituição do osso lesado pelo osso saudável. Entre os biocerâmicos 
utilizados têm merecido particular interesse os fosfatos de cálcio visto que, além de 
bioactivos, têm composição química semelhante à da fase mineral do tecido ósseo.
22 
1.2.3.Fosfatos de Cálcio 
Nas últimas duas décadas, as aplicações biomédicas dos fosfatos de cálcio (CaP) têm 
aumentado significativamente devido às semelhanças da sua composição com a 
composição da parte mineral do osso.
45-47
 Diferentes tipos de fosfatos de cálcio são 
usados na área biomédica, nomeadamente cerâmicos reabsorvíveis e não reabsorvíveis, 
13
 cimentos, revestimentos de próteses e materiais compósitos. Eles são adequados para 
várias aplicações, incluindo o preenchimento de defeitos ósseos, reconstrução óssea 
(especialmente em cirurgia maxilofacial), substituições ósseas (especialmente os ossos 
pequenos e ossos do ouvido médio), transportadores de fármacos (antibióticos, 
fármacos anticancerígenos, factores de crescimento) e revestimentos de próteses 
metálicas (anca e joelho).
48 
Os fosfatos de cálcio são materiais com razões molares de Ca/P que podem variar entre 
0,5 e 2.
49
 Dentre eles, os cerâmicos de apatite são os mais estudados. Apatite é o nome 
de uma família de compostos inorgânicos cristalinos, definidos pela fórmula química 
M10(XO4)6Y2. O M é normalmente um catião bivalente, tais como Ca
2+
, Sr
2+
, Ba
2+
, 
Cd
2+
, Pb
2+
 mas também pode ser um catião monovalente ou trivalente, como o Na
+
, K
+
 
e o Al
3+
. O XO4 é normalmente substituído por PO4
3-
, VO4
3-
 ou AsO4
3-
, mas incluem 
também possíveis substituições como SiO4
4-
, CO3
2-
 e SO4
2-
. O Y é um anião 
monovalente como o OH
-
, F
-
, Cl
-
, Br
-
.
 50,51
 
O biomaterial de fosfato de cálcio mais produzido e menos dispendioso ao nível 
industrial continua a ser a hidroxiapatite (HA). No entanto, o fosfato tricálcico (TCP) 
também está disponível em escala industrial e é provavelmente o material 
bioreabsorvível mais utilizado.
48
 
O fosfato tricálcico (TCP) existe sob duas formas alotrópicas α e β. Possui a fórmula 
química Ca3(PO4)2 (relação molar Ca/P=1,5) contendo cerca de 39% de cálcio e 20% de 
fósforo. É considerado um cerâmico de rápida reabsorção.
45
 O seu mecanismo de acção 
depende pois da alta concentração de cálcio e fósforo à superfície, que melhora a sua 
osteointegração, iniciando a biomineralização, estimulando os osteoclastos e 
influenciando a diferenciação fenotípica das células osteogénicas. Sob a forma de pasta 
de pó, são menos eficazes por falta da porosidade necessária ao crescimento ósseo. 
Associando, no entanto, produtos como o naftaleno ou o amido, é possível obter poros 
com 100 a 300 microns, permitindo uma mais rápida osteointegração.
52
 
O β-TCP tem sido amplamente utilizado na substituição e na regeneração do tecido 
ósseo, normalmente como componente de cimentos biológicos
53
 ou como reforço de 
scaffolds poliméricos.
54 O β-TCP é bioactivo e biocompatível, sendo completamente 
14
 absorvido pelo organismo num intervalo de 1 a 2 anos.
55
 O α-TCP é biocompatível, 
sendo mais solúvel e mais biodegradável do que o β-TCP.56 
A forma α é instável a baixas temperaturas e é obtida pelo aquecimento da forma β 
acima de aproximadamente 1120 º C,
48,57,58
 no entanto, a temperatura precisa a que 
ocorre esta transformação permanece por esclarecer. A forma β não pode ser obtida por 
precipitação directa, é o resultado da calcinação a 700-800 ºC de apatites deficientes em 
Ca, com perda de água, de acordo com a equação:
57 
Ca9(HPO4)(PO4)5(OH) → 3Ca3(PO4)2+ H2O 
O β-TCP é estabilizado pela presença de pequenas quantidades de impurezas iónicas, 
como os iões Mg
2+
, frequentemente associados com aos sais de cálcio.
48,59
 As principais 
desvantagens do TCP, comparativamente com a hidroxiapatite, prendem-se com a sua 
falta de suporte estrutural provocada pela sua reabsorção demasiado rápida, função da 
sua macroporosidade.
60-62
 
A hidroxiapatite é um fosfato de cálcio cuja composição é Ca10(PO4)6(OH)2 (relação 
molar Ca/P=1,67) pelo que apresenta, ao contrário do TCP, taxas de reabsorção e 
remodelação óssea muito lentas, fazendo com que se mantenha no organismo durante 
anos.
63
  
A hidroxiapatite apresenta a particularidade de poder ser obtida tanto por precipitação 
(HAp) como por tratamentos térmicos a temperaturas elevadas (HA). Ambas as formas 
de hidroxiapatite possuem normalmente a mesma estrutura cristalina, ou seja, são 
hexagonais, embora apresentem propriedades diferentes. A HAp é geralmente não 
estequiométrica (Ca10x(HPO4)x(PO4)6-x(OH)2-x), sendo obtida a partir de soluções 
contendo iões cálcio e fosfato numa relação Ca/P=1,67, a pH> 9, mantendo-se o 
precipitado sob condições apropriadas.
56
 A química da HAp é bastante complexa 
ocorrendo variações na razão molar Ca/P que vão desde 1,50 a 1,80. A HAp com uma 
razão molar Ca/P de 1,50 é geralmente chamada de hidroxiapatite deficiente em cálcio 
ou fosfato tricálcico (TCP).
45
  
A HA pode ser obtida por reacções no estado sólido a partir de outros fosfatos de cálcio 
(monetite, brushite) com CaO, Ca(OH)2 ou CaCO3 a temperaturas de ≈1200º C, numa 
atmosfera contendo iguais volumes de vapor de água (usado como fonte de grupos OH
-)
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 e azoto gasoso.
56
 Quando comparada com a HA, a HAp é geralmente pouco cristalina e 
os seus cristais possuem dimensões submicrométricas. A HAp apresenta valores de área 
superficial normalmente muito superiores aos da HA (cerca de 100 vezes maior). A sua 
elevada área superficial torna a HAp mais reactiva do que a HA, em termos biológicos. 
Por ser não estequiométrica, a HAp apresenta sempre, tal como a apatite biológica, 
algum grau de substituição por outros iões. Apesar de a HAp se assemelhar mais à 
hidroxiapatite biológica, a HA é normalmente mais utilizada na elaboração de implantes 
ósseos devido ao facto de ser quimicamente mais estável, permitindo assim um melhor 
controlo do seu comportamento in vivo.
55  
1.2.3.1.Fosfatos de Cálcio Bifásicos 
Misturas bifásicas de hidroxiapatite [HA, Ca10(PO4)6(OH)2] com ß-fosfato tricálcico [β-
TCP, β-Ca3(PO4)2], com razões controladas, são muito conhecidas pelas suas vastas 
aplicações nas áreas óssea e dental.
64-66
 Estes cerâmicos de fosfato de cálcio bifásico 
(BCP) foram desenvolvidos para controlar melhor o processo de reabsorção dos 
biomateriais durante a substituição óssea, uma vez que o seu comportamento de 
dissolução é diferente (HA-estável e β-TCP-reabsorvível) tornando-os desta forma mais 
versáteis em comparação com os seus componentes individuais HA e do β-TCP.  
Daculsi encontrou o equilíbrio ideal entre a fase mais estável da HA e a mais solúvel do 
TCP, que permite uma gradual e controlada dissolução no corpo, podendo assim, 
ocorrer formação de novo osso com a libertação de iões de cálcio (Ca
2+
) e fosfato 
(PO4
3
) no meio biológico. 
67,68
  
Alguns autores têm defendido que os fosfatos de cálcio bifásicos (BCP) preparados 
“directamente” têm propriedades superiores em comparação com os que são obtidos 
pela mistura das duas fases individuais
69
. Apesar disso, existem várias vias de síntese 
que podem ser utilizadas na preparação dos fosfatos de cálcio bifásicos, sendo as mais 
usadas a precipitação
66,70-72
 e a mistura de diferentes fosfatos de cálcio.
73
 Outras 
técnicas também utilizadas são: reacções no estado sólido
74
, tratamento de osso 
natural
75
, spray pirólise
76
, microondas
77
, combustão
78
, etc.  
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 1.2.3.2. Substitutos para o Ca2+ 
As apatites biológicas diferem das sintéticas em diversos aspectos, tais como, a pobre 
cristalinidade e a não-estequiometria relacionada com a presença de numerosos iões 
“estranhos” 50,79,80. A presença de tais iões pode alterar uma série de propriedades 
estruturais e físico-químicas da hidroxiapatite, tais como constantes de rede, tamanho 
dos cristais, solubilidade, cristalinidade e estabilidade térmica.
81,82
 
Entre os grupos iónicos que constituem a estrutura da hidroxiapatite e a do fosfato 
tricálcico, o Ca
2+
 pode ser substituído por vários outros iões, tais como o Na
+
, K
+
, Mg
2+
 
e o Sr
2+
 dentro do fluído corporal ou durante a produção, devido à sua semelhança na 
afinidade química e/ou raio iónico.
50,83
 Na realidade, estes iões afectam a formação e a 
reabsorção do osso in vivo e in vitro.
84
 
Os iões bivalentes que podem substituir o cálcio na estrutura dos fosfatos parecem 
desempenhar um papel importante na competição entre a hidroxiapatite e ß-fosfato 
tricálcico. O β-TCP biológico é sempre parcialmente substituído com magnésio, e 
verifica-se uma relação quantitativa entre o teor de magnésio nas apatites biológicas e a 
extensão da sua conversão térmica em β-TCP. Uma relação similar pode ser observada 
nas apatites sintéticas, sintetizadas na presença do ião magnésio, o qual desestabiliza a 
estrutura cristalina da HA.
85
O magnésio também é conhecido pelo facto de atrasar a 
transformação alotrópica  do fosfato tricálcico.
86 
Os iões de magnésio podem 
substituir os iões cálcio na estrutura do β-TCP até cerca de 16 atom %.87 
A importância do magnésio nos ossos é bem conhecida, evitando possíveis factores de 
risco para a osteoporose nos seres humanos.
88
 O magnésio tem também um papel 
importante no processo de calcificação, na fragilidade óssea e na sua influência 
indirecta sobre o metabolismo mineral.
81,89,90
 Desta forma, nos últimos anos, o 
magnésio (Mg
2+), como dopante na estrutura tanto da HA como do β-TCP, tem sido 
objecto de particular interesse.
91-93
  
Vários outros catiões bivalentes, geralmente com um raio iónico menor que o do cálcio 
(0,99 Å), são conhecidos por inibir a síntese de HA e promover a formação de β-TCP, 
mesmo quando presentes em quantidades muito pequenas.
80,94
 Por outro lado, catiões 
bivalentes com um raio iónico maior que o de cálcio geralmente favorecem a estrutura 
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 da HA relativamente ao β-TCP.95-97 Nos últimos anos assistiu-se à incorporação de 
estrôncio (Sr) na estrutura dos fosfatos de cálcio devido à sua presença no osso 
calcificado. O estrôncio (raio iónico: 1,13 Å), pode substituir o cálcio na estrutura da 
HA em toda a gama da sua composição.
95
 No entanto, HA submetida a variações 
cíclicas de pH, na presença de estrôncio na solução, sofre uma conversão térmica 
parcial em β-TCP, no qual uma ampliação dos parâmetros da célula unitária sugerem a 
incorporação parcial do estrôncio.
98
 
As características essenciais e o papel do Sr no mineral ósseo são: (i) a sua função 
específica no tratamento da osteoporose, (ii) a sua quota de igualdade com o cálcio 
iónico nas vias fisiológicas, e (iii) pode ser depositado na estrutura mineral do osso, 
especialmente em regiões de alta actividade metabólica. Além disso, o estrôncio 
aumenta a apoptose dos osteoclastos, aumenta a proliferação celular pré-osteoblástica e 
a síntese de colagénio. Consequentemente, os iões de estrôncio diminuem a reabsorção 
óssea e mantêm a formação óssea. Então, nos fosfatos de cálcio com estrôncio, são 
esperadas melhores respostas biológicas e químicas no organismo.
99-101
 
1.2.4. Grânulos de Fosfatos de Cálcio   
Vários produtos comerciais baseados em misturas de fosfatos de cálcio bifásicos estão 
disponíveis comercialmente como por exemplo o Triosite
®
 (Zimmer, Rungis, França), 
MBCP
®
 (Biomatlante, Nantes, França), Osteosynt
®
 (LTDs Einco, Belo-Horizonte, 
Brasil), etc. Fosfatos de cálcio (HA, -TCP, -TCP ou BCP) podem ser usados para 
revestimentos de implantes metálicos, como cimentos ósseos, na forma de grânulos para 
o preenchimento de defeitos ósseos e regeneração óssea, como implantes densos ou 
matrizes porosas, e integrados em biocompósitos.
102,103,104
 
Recentemente, os grânulos porosos de fosfatos de cálcio têm recebido especial atenção 
no campo da pesquisa bem como no da indústria, existindo já no mercado produtos 
como o Interpore
®
, Pro Osteon
®
, Osteogen
®
, todos com macroporosidade e o InBone 
G
®
 que apresenta micro e macroporosidade. 
Dependendo da microestrutura, distribuição de tamanho e fracção de volume de poros, 
os grânulos podem encontrar diversas aplicações em cirurgia dentária, periodontal, 
procedimentos cirúrgicos ao nível oral/maxilofacial e ortopédicos, incluindo, por 
18
 exemplo, o preenchimento de defeitos ósseos, reconstrução maxilofacial e sistemas de 
libertação de fármacos. 
4,105,106
 
A morfologia irregular de alguns implantes pode causar reacções inflamatórias, pelo que 
os grânulos com geometria esférica e lisa são preferidos como sistemas de libertação 
controlada de fármacos e em cirurgias de reparação, com o objectivo de minimizar os 
processos inflamatórios.
107
 
Vários procedimentos têm sido descritos para preparação de grânulos, nomeadamente, a 
transformação hidrotermal de corais, o esmagamento de blocos sinterizados, a vibração 
e rolamento de pós sintéticos com água e o gotejamento em azoto líquido.
108 
Mais 
recentemente, novos métodos foram desenvolvidos com base no efeito de imiscibilidade 
de líquidos
109 
e na gelatinização ionotrópica.
5,110
 Lemos et al.
5
 concluíram que o método 
baseado na gelatinização ionotrópica é adequado para a produção de grânulos esféricos 
porosos de hidroxiapatite com superfícies lisas. 
 
1.3. Libertação controlada de fármacos  
Muitas doenças ósseas são de natureza sistémica, contudo a sua patologia é 
frequentemente expressa em sítios localizados, pelo que um dos desafios terapêuticos é 
conseguir uma entrega dos agentes farmacêuticos nesses locais.
111
  
Osteomielite é uma infecção do osso progressiva que resulta na destruição inflamatória, 
necrose e neoformação óssea, podendo esta progredir para uma fase crónica e 
persistente.
112
 É geralmente causada por bactérias e em alguns casos por um fungo. O 
seu tratamento, envolve principalmente o desbridamento operatório, a remoção de todos 
os corpos estranhos e a terapia com antibióticos.
113-116
 Normalmente, são prescritos 
antibióticos intravenosos durante 3 semanas, seguidos de antibióticos orais por mais três 
semanas. Mais, é necessária a utilização de uma elevada dose parenteral de antibiótico 
eficaz para atingir as concentrações terapêuticas do fármaco necessárias no osso, bem 
como um tratamento bastante prolongado o que pode levar à toxicidade sistémica.
117,118 
Contudo, ainda existem elevadas taxas de recaída, mesmo com programas de tratamento 
tão severos. Estas limitações têm conduzido à busca de estratégias alternativas, 
19
 nomeadamente, no caso da osteomielite crónica, em que uma nova modalidade 
terapêutica tem apontado para uma libertação local do agente anti-microbiano, 
conseguindo-se atingir concentrações elevadas de antibióticos no local da infecção, sem 
toxicidade sistémica
119-122
 
Os sistemas desenvolvidos para a libertação local de fármacos, nomeadamente 
antibióticos, podem ser divididos em sistemas não-biodegradáveis e biodegradáveis.
123
 
Nos últimos anos, vários sistemas biodegradáveis foram desenvolvidos e avaliados para 
a libertação local de antibióticos no tratamento da infecção óssea.
124-126
 Os implantes 
biodegradáveis podem fornecer elevadas concentrações locais de bactericida nos 
tecidos, durante o tempo necessário para erradicar completamente a infecção, e a 
possibilidade de desenhar a taxa de biodegradabilidade do implante de acordo com o 
tipo de infecção a tratar.
123
 A biodegradabilidade também faz com que a remoção 
cirúrgica do implante seja desnecessária, podendo ainda este ser usado inicialmente para 
obliterar o espaço morto e, eventualmente, orientar a sua reparação.
127 
Existem vários antibióticos utilizados no tratamento desta doença, de acordo com o 
microrganismo que a provocou, sendo um deles a levofloxacina.
128
 Este fármaco é um 
antibiótico de terceira geração da família das fluoroquinolonas que inibe as enzimas 
bacterianas DNA girase e a topoisomerase IV.
129
 As fluoroquinolonas são quinolonas 
com flúor na posição 6 do anel de naftiridina.
130
 Os dados publicados em relação à 
estrutura-actividade mostram que o átomo de flúor ajuda a alargar o seu espectro de 
actividade contra patógenos Gram-negativos e Gram-positivos.
131,132
 Este 
antimicrobiano tornou-se uma das fluoroquinolona mais comummente prescritos nos 
Estados Unidos durante os últimos cinco anos.
133
  
 
1.4. Ensaios in vitro para o estudo da interacção do osso com os 
biomateriais  
A engenharia do tecido ósseo tem como objectivo desenvolver meios adequados para 
promover a regeneração do tecido ósseo tirando partido da utilização de biomateriais. 
Os processos envolvidos no comportamento desses materiais em tais regenerações 
procuram seguir princípios semelhantes aos adoptados pela natureza.
134,135
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 O uso extensivo de biomateriais para a reestruturação de tecidos e regeneração de 
órgãos são procedimentos que exigem um amplo conhecimento sobre as interacções 
celulares com esses materiais. Na literatura existem inúmeros exemplos de métodos 
actualmente utilizados para a avaliação destas interacções in vitro,
136-140
 métodos estes 
que estão em rápida expansão. Como novos métodos destacam-se a análise morfológica 
bem como a biologia celular e molecular, que tem vindo a ganhar espaço na avaliação 
da interacção das células com as superfícies dos materiais.  
 
A cultura de osteoblastos tem sido extensamente usada no estudo da interacção das 
células do osso com os biomateriais, bem como a possibilidade da sua modulação 
farmacológica. Uma série de marcadores estão disponíveis para caracterizar as 
populações de osteoblastos, permitindo a avaliação dos efeitos sobre os factores de 
crescimento, hormonas e sobre a diferenciação e proliferação das populações de 
osteoblastos. Nestes marcadores estão incluídos o colagénio tipo I, osteocalcina, 
osteonectina, osteopontina, sialoproteínas ósseas e uma variedade de glicoproteínas da 
matriz.
138
 
Talvez, o marcador de proliferação mais amplamente utilizado seja a fosfatase alcalina, 
enzima ligada à membrana, que se expressa em níveis relativamente elevados aquando 
da diferenciação osteoblástica.
141
  
A introdução de um implante no corpo humano proporciona a ocorrência de interacções 
entre a superfície do implante e o plasma. Ocorrem, assim, reacções à escala molecular 
na interface que podem levar à dissolução do material implantado e à sua absorção.
142
  
Os mecanismos de crescimento do osso induzido pela introdução de um biomaterial no 
organismo não são ainda bem compreendidos. No entanto, acredita-se que o contacto de 
um material bioactivo, como por exemplo a hidroxiapatite, com o tecido ósseo 
provoque inicialmente a deposição de osteoblastos na sua superfície, seguida da 
formação de uma fase amorfa constituída maioritariamente por iões cálcio e fosfato. 
Seguidamente, os osteoblastos libertam porções de colagénio, estabelecendo-se uma 
ligação entre a fase amorfa e as células ósseas, após o que ocorre a precipitação dos 
primeiros cristais de apatite biológica, e, consequentemente, o desenvolvimento de 
ligações entre o material implantado e o tecido ósseo, induzindo, assim, a 
calcificação.
142
 
21
 Torna-se bastante complicado reproduzir exactamente os processos naturais envolvidos 
na formação do osso a partir do biomaterial, sobretudo no que respeita às etapas 
envolvidas na sua calcificação.
135
 Sabe-se, porém, que, após implantado no organismo, 
o biomaterial interage inicialmente com o plasma sanguíneo – solução altamente 
saturada em iões cálcio e fosfato – que também contém várias proteínas que podem 
eventualmente interferir no processo de calcificação. Torna-se pois difícil prever o 
comportamento do material implantado, mesmo dispondo de resultados de ensaios in 
vitro. Na realização destes ensaios substitui-se normalmente o plasma humano por uma 
solução idealizada por Kokubo et al.,
143
 denominada Plasma Humano Simulado (SBF), 
que embora não apresente proteínas na sua constituição, possui uma concentração iónica 
semelhante à do plasma sanguíneo humano.
134
 A imersão de materiais bioactivos em 
SBF provoca a deposição de uma camada apatítica, com composição semelhante à da 
apatite biológica, na superfície destes materiais. A formação da camada apatítica em 
presença de SBF é chamada de revestimento biomimético.
134,144
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 2. Preparação e Caracterização dos Grânulos Porosos 
 
2.1. Procedimento Experimental 
 
2.1.1. Preparação dos Pós 
Os cálculos para a preparação das soluções a usar na síntese dos pós de fosfatos de 
cálcio, tiveram por base uma razão (Ca+Mg+Sr)/P=1.62. Assumindo que a 
concentração inicial da solução de P foi mantida fixa em 1.2M, as concentrações das 
soluções dos outros precursores foram calculadas de forma a que esta razão fosse 
mantida, ou seja, a concentração total dos precursores de Ca, Mg e Sr tinha de perfazer 
1.94 M. Alguns dos pós foram dopados apenas com Mg, outros apenas com Sr e outros 
com uma mistura destes dois iões, na mesma proporção. As quantidades de iões 
dopantes que foram utilizadas na síntese dos pós de fosfatos de cálcio foram 0.06 M, 0.1 
M e 0.14 M. A Tabela 2.1 apresenta os valores das concentrações molares dos 
precursores de Ca, Mg e Sr usados na síntese, bem como a nomenclatura utilizada na 
identificação dos pós preparados.  
Tabela 2.1. Concentrações molares dos precursores de Ca, Mg e Sr usados na síntese, bem como a 
nomenclatura utilizada na identificação dos pós preparados 
 
                          Concentração Molar dos Precursores (M) 
Código do Pó Ca Mg Sr 
C 
06Mg 
06Sr 
Mg06Sr 
10Mg 
10Sr 
Mg10Sr 
14Mg 
14Sr 
Mg14Sr 
1,94 
1,88 
1,88 
1,88 
1,84 
1,84 
1,84 
1,80 
1,80 
1,80 
- 
0,06 
- 
0,03 
0,1 
- 
0,05 
0,14 
- 
0,07 
- 
- 
0,06 
0,03 
- 
0,1 
0,05 
- 
0,14 
0,07 
 
Os pós de fosfatos de cálcio foram obtidos por precipitação química, a partir de nitrato 
de cálcio tetrahidratado [Ca(NO3).4H2O], (Vaz Pereira-Portugal, Sintra, Portugal), 
hidrogenofosfato de amónia [(NH4)2HPO4], (Vaz Pereira-Portugal, Sintra, Portugal), 
nitrato de estrôncio [Sr(NO3], (Sigma-Aldrich, Alemanha) e nitrato de magnésio 
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 hexahidratado [Mg(NO3)2.6H2O], (Sigma-Aldrich, Alemanha) como precursores 
químicos para o cálcio, fósforo, estrôncio e magnésio, respectivamente.  
A solução de hidrogenofosfato de amónia, com uma concentração predeterminada, foi 
adicionada lentamente, através de uma bomba peristáltica com uma taxa de fluxo de 
88,6 ml/min, à solução de nitrato de cálcio tetrahidratado, previamente colocada no 
reactor, sob agitação a uma velocidade de 1000 rpm. No caso da preparação dos fosfatos 
de cálcio dopados, ou seja, nos quais foi necessário proceder à adição do nitrato de 
estrôncio e do nitrato de magnésio hexahidratado, a referida adição foi efectuada 
juntamente com o nitrato de cálcio tetrahidratado.  
Após a completa admissão das soluções dos precursores ao reactor, o pH da 
solução/suspensão de mistura foi controlado para 9 e mantido nesse valor, através da 
adição de hidrogenofosfato de amónia 8 M (NH4OH; Sigma-Aldrich, Alemanha). A 
reacção foi realizada a 90ºC sob agitação constante de 1000 rpm, durante 2 h. 
A suspensão do precipitado foi retirada do reactor após as 2 h de reacção, o precipitado 
foi separado por filtração sob vácuo e posteriormente foi seco a 80ºC, durante 12 h. De 
seguida, foi desaglomerado e calcinado a diferentes temperaturas, designadamente 800, 
1000 e 1200ºC, durante 2 h a 5ºC.min
-1
. Por fim, os pós foram moídos a seco num 
moinho de bolas, durante 30 min. 
 
2.1.2. Preparação dos Grânulos Porosos 
 
A preparação dos grânulos porosos foi efectuada através da combinação de dois 
métodos, a introdução de um agente porogénico e o método de gelatinização 
ionotrópica. Utilizaram-se os pós C, 14Sr e Mg14Sr sintetizados anteriormente, 
calcinados a 1000ºC e moídos. Como desfloculante para dispersar os pós de fosfatos de 
cálcio usou-se o policarbonato de amónia (Targon 1128, BK Ladenburg, Alemanha). O 
agente porogénico utilizado foi o TRECOMEX AET1 (Lyckeby Starkelsen AB, 
Suécia), que é um amido de batata esterificado, modificado por hidroxipropilação e 
reticulação. Utilizou-se uma solução de alginato de sódio (Sigma-Aldrich, Alemanha) a 
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 3% w/v como agente de presa e, como meio indutor da presa, uma solução a 1 M de 
cloreto de cálcio [CaCl2] (Sigma-Aldrich, Alemanha). 
A avaliação da quantidade mínima de dispersante necessária para atingir o valor mínimo 
de viscosidade das suspensões, foi efectuada através de medidas reológicas no 
Reómetro C-VOR (Bohlin Instruments, USA). As medidas foram efectuadas em 
suspensões com um teor de sólidos inicial de 35% em volume, às quais se foram 
adicionando quantidades crescentes de desfloculante. 
De seguida, foram preparadas suspensões de cada um dos pós (C, 14Sr e Mg14Sr) com 
um teor em sólidos de 60% em volume, para a preparação dos grânulos. A quantidade 
de desfloculante usada para a estabilização das suspensões foi de 0,4 wt.%, com base 
nos resultados obtidos nas medições reológicas.  
As suspensões de fosfatos de cálcio foram misturadas com a solução de alginato de 
sódio numa razão de 0,8 (wt. /wt.%) e com 50 vol.% de TRECOMEX, com base no 
volume de sólidos cerâmicos na suspensão.  
Esta mistura final foi gotejada de forma controlada para o meio indutor de presa, a 
solução de CaCl2. No processo de gotejamento vários parâmetros foram variando com o 
objectivo de controlar o tamanho dos grânulos, nomeadamente, o diâmetro do bico (0,5 
e 1,5 mm), a taxa de fluxo da suspensão (2, 3 e 4 rpm) e a utilização, ou não, de ar sob 
pressão (≈2 kPa). Os grânulos foram mantidos durante cerca de 10 minutos na solução 
de CaCl2, para que se iniciasse o processo de consolidação por gelatinização 
ionotrópica, e de seguida foram lavados suavemente com água destilada. 
A completa consolidação dos grânulos foi alcançada por consolidação directa, tirando 
partido da capacidade de inchamento dos grãos de amido. Para tal, os grânulos após 
lavagem, foram colocados em atmosfera húmida a 80 ºC, durante 1 h, para desta forma 
permitir a consolidação por inchamento dos grânulos de amido, sem retracção do corpo 
consolidado e sem que ocorresse secagem.
1,2
 A secagem propriamente dita, foi 
efectuada de seguida, a 80 ºC durante 12 h. 
Após secagem, foi promovida a queima do material orgânico presente nos grânulos e a 
sinterização. O ciclo térmico adoptado foi o seguinte: 1ºC.min
-1
 até 550ºC, 2 h de 
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 patamar, 5ºC.min
-1
 até 1200ºC, 2 h de patamar e arrefecimento livre no interior do 
forno. 
A Tabela 2.2. apresenta a nomenclatura usada na identificação dos grânulos, bem como 
os parâmetros que variaram durante o seu processo de preparação. 
 
Tabela 2.2. Nomenclatura usada na identificação dos grânulos C, 14Sr e Mg14Sr, de acordo com os 
parâmetros que foram variando, diâmetro do bico, taxa de fluxo da suspensão e ar sob pressão. G: 
grandes; M: médios; P: pequenos. 
 
 C 14Sr Mg14Sr 
G M P G M P G M P 
Diâmetro 
do Bico 
0,5  X   X X  X X 
1,5    X      
Taxa de 
fluxo da 
suspensão 
2    X      
3  X   X   X  
4      X   X 
Ar sob 
Pressão 
Sim      X   X 
Não  X  X X   X  
 
 
2.1.3. Caracterização dos Pós  
 
Os pós de fosfatos de cálcio preparados foram avaliados através de diferentes técnicas. 
Para a identificação dos grupos funcionais presentes nos pós, recorreu-se à 
espectroscopia de infravermelhos por Transformada de Fourier (FT-IR) usando um 
espectrofotómetro Bruker IFS 55 (Karlsruhe, Alemanha). Para este efeito, cada pó foi 
misturado com brometo de potássio (KBr), na proporção de 1/150 (em peso), e foi 
prensada uma pastilha, numa prensa manual por 2 minutos. Todos os espectros foram 
adquiridos na região de 4000-300 cm
-1
, usando uma resolução de 8 cm
-1
 e 128 
varrimentos. 
As fases cristalinas presentes nos pós calcinados a diferentes temperaturas foram 
identificadas por difracção de Raios-X (DRX), utilizando um difractómetro de alta 
resolução (Rigaku Geigerflex D/Mac, C Series difractómetro com radiação de cobre Kα, 
 = 1.540596 Å). Para a recolha de dados foram fixados os seguintes parâmetros: 2θ de 
20 – 60°; largura do passo 2θ de 0.02°; tempo por passo 6 s. A partir das áreas dos picos 
obtidos para cada um dos pós foram calculadas as percentagens de cada uma das fases. 
Com base nas percentagens de fases obtidas para os pós calcinados a 1200ºC, que seria 
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 a temperatura a adoptar para a posterior sinterização dos grânulos, foram seleccionados 
os três pós para continuar o trabalho experimental (C, 14Sr, Mg14Sr), ou seja, os pós a 
partir dos quais se prepararam os grânulos. 
O comportamento térmico dos pós foi caracterizado através de Análise 
Termogravimétrica (ATG) e Análise Termogravimétrica (ATG) usando para o efeito 
um equipamento Setaram Labsys 1600 (TG – DTA/DSC, França), entre 60 e 1300ºC, e 
uma taxa de aquecimento de 10ºCmin
-1
, em atmosfera de ar. 
A morfologia dos pós foi analisada por microscopia electrónica de varrimento (SEM) 
(Hitachi SU-70, Hitachi High-Technologies Europe, GmbH, Alemanha), com uma 
voltagem de aceleração de 15 kV e uma corrente do feixe de 10 A. As amostras de pó 
para observação por SEM foram preparadas de acordo com um procedimento usado 
frequentemente, o qual consistiu na deposição de uma gota de suspensão extremamente 
diluída sobre uma lamela, a qual foi posteriormente fixada com cola de carbono ao 
porta-amostras de alumínio adequado para SEM. Após secagem completa da amostra e 
da cola de carbono, o porta amostras foi recoberto com carbono num depositador de 
carbono.  
A análise qualitativa da composição elementar foi feita por difracção de electrões 
secundários (EDS) (Hitachi SU-70, Hitachi High-Technologies Europe, GmbH, 
Alemanha). 
A distribuição de tamanhos de partícula foi analisada num instrumento de dispersão 
laser (COULTER LS230, UK), com um modelo óptico Fraunhofer. A área superficial 
específica foi determinada por adsorção de azoto num equipamento Micromeritis 
Gemini 2370 V5.00 (Norcross, USA), usando a isotérmica de adsorção Brunauer, 
Emmett e Tellerum (BET), após desgasificação do pó no Micromeritis Flow prep 060 
(Norcross, USA). 
2.1.4. Caracterização dos Grânulos Porosos 
A morfologia dos grânulos porosos sinterizados a 1200ºC foi observada por 
microscopia electrónica de varrimento (SEM) (Hitachi SU-70, Hitachi High-
Technologies Europe, GmbH, Alemanha), com uma voltagem de aceleração de 15 kV e 
uma corrente do feixe de 10 A, sendo que estes tiveram de ser sujeitos a uma 
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 preparação prévia. De forma a poder observar a morfologia do interior dos grânulos, 
estes foram colocados em resina epoxi (araldite), polimerizada com endurecedor, para 
posterior polimento (0,04 µm). De seguida, as amostras polidas foram coladas ao porta-
amostras com cola de carbono. Para se poder observar a morfologia externa dos 
grânulos (superfície), estes apenas foram colados inteiros no porta-amostras com cola de 
carbono. Para observar a superfície de fractura os grânulos estes foram partidos e um 
fragmento de cada um deles, foi colado a um porta-amostras com cola de carbono, tendo 
o cuidado de expor a superfície de fractura. Após a montagem no porta-amostras todas 
as amostras foram recobertas com um filme de carbono, num depositador de carbono. 
Através das observações por SEM foi possível tecer algumas considerações acerca da 
porosidade dos grânulos, nomeadamente sobre o tamanho dos poros e a sua 
interconectividade.  
 
2.2. Resultados e Discussão 
 
2.2.1. Caracterização dos Pós  
 
Na Figura 2.1 são apresentados os espectros de difracção de raios-X de alguns fosfatos 
de cálcio logo após a síntese. Apenas se identificam os picos correspondentes à fase 
cristalina hidroxiapatite (HA) (JCPDS # 74-0565)
3
 ainda num estado muito amorfo, 
caracterizado por picos largos, pouco definidos e “ruído de fundo”. A introdução dos 
iões dopantes Mg e Sr, bem como a variação das suas concentrações, não parecem 
afectar significativamente o padrão de difracção da fase apatítica dos pós crus. 
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Figura 2.1. Espectros de raios-X dos pós crus. 
 
Os espectros de FT-IR dos pós não dopados (C) e dopados com 0,06 M de magnésio e 
de estrôncio (06Mg, 06Sr e Mg06Sr) logo após a sua preparação são apresentados na 
Figura 2.2 e confirmam o observado no DRX, ou seja, a formação de uma fase apatítica. 
Podem observar-se os modos vibracionais fundamentais do grupo PO4 a 475, 574, 609, 
966 e 1020-1120 cm
-1
 e os do grupo OH a 630 e 3570 cm
-1
, estes últimos pouco 
evidenciados. As bandas na região por volta de 3300-3600 cm
-1
 correspondem a água 
adsorvida, e por volta de 1660 cm
-1
 indiciam a presença de grupos carbonato (CO3), 
remanescentes do meio aquoso de precipitação.
4
 Observa-se ainda a presença de nitratos 
(NO3) na região por volta de 1320-1480 cm
-1
. 
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Figura 2.2. Espectros de FT-IR dos pós crus dopados com magnésio e estrôncio. 
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 Nas Figuras 2.3, 2.4 e 2.5 estão representados os espectros relativos ás análises 
termogravimétricas, os quais mostram a perda de peso num intervalo de temperaturas 
entre 60 e 1300ºC, para os pós não dopados, dopados com magnésio, com estrôncio e 
com a mistura destes dois. Convém referir que, embora não se apresentem os resultados, 
também se realizaram as análises térmicas diferenciais (ATD) aos pós. Desta forma, 
pontualmente, poder-se-ão fazer referência a esses resultados para uma melhor 
discussão. 
A Figura 2.3 compara os termogramas dos pós dopados com magnésio, verificando-se 
que a perda de massa ocorre em três estágios principais: (i) 30º-300ºC; (ii) 300º-750ºC; 
e (iii) 750º-1300ºC. Durante o primeiro estágio, a perda de peso é de cerca de 15% para 
todas as composições, correspondente à perda de água estrutural, não ocorrendo 
alterações a nível de estrutura significativas. Na segunda gama de temperaturas, a perda 
de peso varia para as diferentes composições, verificando-se que a introdução do 
magnésio na composição provoca o aumento da perda de peso. Enquanto que para o C a 
perda de peso é de cerca de 2,5%, no caso do 10Mg alcançou os 7,5%. Nesta gama de 
temperaturas estão favorecidas a perda de residuais, de água adsorvida quimicamente e 
de carbonatos.
5
 As perdas de massa nesta gama de temperaturas também podem ser 
atribuídas às alterações estruturais associadas à incorporação dos iões de Mg nas 
misturas bifásicas. Acima dos 850ºC, as perdas de peso devido à desidroxilação gradual 
não são significativas.  
Não é possível estabelecer nenhuma relação entre a perda da massa e a quantidade de 
iões dopantes, sendo apenas possível assumir que a introdução do ião dopante magnésio 
provoca um aumento da perda de peso. 
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Figura 2.3. Análise Termogravimétrica (ATG) dos diferentes pós dopados com magnésio em cru. 
 
 
De acordo com Mortier et al.
6
, a presença de iões HPO4
2-
 na gama de temperaturas de 
350º-720ºC dá origem a fenómenos de condensação para formar pirofosfatos (P2O7
4-
) de 
acordo com a equação (1): 
OHOPHPO 2
4
72
2
42  (1). 
 
A perda de peso que se observa entre 700º – 850ºC é devida à decomposição dos 
pirofosfatos (P2O7
4-
) e à formação de misturas bifásicas. Ao longo da gama de 
temperaturas entre 700-800ºC, a conversão de Ca2P2O7 em β-Ca3(PO4)2 ocorre como 
descrito pela equação 1, dando origem a mais uma perda de peso.
7
  
OHPOCaOHOPCa 2243722 )(2   (1). 
 Lemos
8
 estudou a influência da introdução do Mg em apatites deficientes em cálcio e 
verificou que nas misturas com Mg a perda de peso era muito menor e que o efeito da 
deficiência em cálcio era muito menos dramático na presença de algum Mg extra, o qual 
aparentemente entrou na estrutura da apatite, promovendo uma maior estabilidade 
térmica. Neste trabalho, procedeu-se à introdução do Mg mas a razão Ca/P foi sempre 
mantida em 1,62, ou seja, o Mg introduzido foi às custas do Ca para manter a razão 
Ca/P constante. Desta forma, não existiu Mg extra para promover alterações tão 
significativas no comportamento dos pós. 
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 Na Figura 2.4 estão representadas as análises termogravimétricas dos pós dopados com 
estrôncio. Para estes pós, assim como para os anteriores, verifica-se uma perda de massa 
que ocorre em três estágios, no entanto, neste caso é logo no 1º estágio que existem 
diferenças significativas entre as composições, verificando-se que a perda de peso é 
tanto maior quanto menor a quantidade de estrôncio adicionado. Nos seguintes estágios, 
todas as composições apresentam um comportamento semelhante. 
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Figura 2.4. Análise Termogravimétrica (ATG) dos diferentes pós dopados com estrôncio em cru. 
 
Na Figura 2.5 podem observar-se os termogramas dos pós dopados com os dois iões, 
magnésio e estrôncio, e, também neste caso, a perda de massa ocorre em três etapas 
diferentes. Na primeira etapa, entre as temperaturas 60º-250ºC, as perdas de peso 
variam bastante com a quantidade de iões dopantes introduzidas (0.06 M, 0.1 M e 0.14 
M), sendo que, quanto menor a sua quantidade menor a perda de peso. É de realçar que 
para o Mg14Sr se observa uma perda de peso de cerca de 25%. 
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Figura 2.5.  Análise Termogravimétrica (ATG) dos diferentes pós dopados com magnésio e estrôncio em 
cru. 
 
A Figura 2.6 mostra a microestrutura do pó C após preparação, podendo observar-se 
que as partículas primárias são submicrométricas, com forma acicular, e que estão 
fortemente aglomeradas.   
 
C 
 
Figura 2.6. Micrografias de SEM do pó C após preparação. 
 
As microestruturas dos pós dopados com magnésio, estrôncio e a mistura dos dois, 
podem ver-se na Figura 2.7. A adição destes iões alterou a morfologia dos pós, tornando 
as suas partículas mais alongadas e com dimensões mais heterogéneas, sendo que todas 
elas se encontram fortemente aglomeradas. De realçar que a dopagem dos pós com a 
mistura dos dois iões, Mg e Sr, promoveu a formação de partículas mais alongadas, 
comparativamente à dopagem com apenas um destes iões, sendo a distribuição dos 
tamanhos ainda mais ampla. 
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Figura 2.7. Micrografias de SEM das várias composições dopadas em cru. 
 
Para uma melhor caracterização dos pós precipitados, estes foram submetidos a 
tratamentos térmicos a diferentes temperaturas (800, 1000 e 1200ºC). As diferenças em 
termos de evolução das fases cristalinas formadas foram analisadas por difracção de 
raios-X. Os espectros de difracção de raios-X obtidos para os pós calcinados a 800ºC e 
1000ºC estão representados nas Figuras 2.8 e 2.9, respectivamente.  
Observando as Figuras 2.8 e 2.9, verifica-se que após o tratamento térmico a 
temperaturas superiores a 800ºC, se desenvolveu uma nova fase cristalina, o fosfato 
tricálcico-β (β-TCP), além da fase cristalina da hidroxiapatite, confirmando-se assim a 
formação de misturas bifásicas. Pode observar-se que os picos mais intensos dos 
espectros de DRX são os correspondentes aos planos de difracção (2 1 1), (1 1 2) e (3 0 
0) da hidroxiapatite e o (2 1 7) do fosfato tricálcico-β. A calcinação dos pós levou a uma 
melhoria na cristalinidade, visível pela melhoria da resolução dos picos, relativamente 
aos pós logo após a síntese, principalmente nos picos referentes à hidroxiapatite (HA). 
Este facto é mais notório para os pós calcinados a 1000ºC (Figura 2.9).  
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Figura 2.8. Espectros de raios-X dos pós calcinados a 800ºC. 
Observando a Figura 2.8, pode verificar-se que, dependendo do ião adicionado como 
dopante, vão existir alguns desvios dos picos relativamente às fichas JCPDS. Em todas 
as composições, à excepção das composições com apenas Sr, existe o referido desvio, 
que é mais evidente na fase β-TCP. De acordo com a literatura, o Sr pode substituir o 
Ca na estrutura da HA numa grande gama de composições, contudo o seu elevado raio 
iónico (raio iónico=1.13 Ǻ) parece favorecer a substituição do Ca no β-TCP, com o 
crescimento linear das constantes de rede mas sem rearranjo de célula unitária.
9 
De 
facto, na Figura 2.8, é possível observar que a introdução do Sr não provoca desvios nos 
espectros de difracção, logo não deverão ter ocorrido rearranjos estruturais. Mais ainda, 
os pós dopados com Sr são os que apresentam uma melhor cristalinidade evidenciada 
pela presença de picos de difracção mais bem definidos. Este facto vai de encontro às 
conclusões apresentadas por Bigi et. al.
9
, os quais concluíram que apesar do maior raio 
iónico do Sr relativamente ao Ca, ele é bem aceite quer pela estrutura do β-TCP como 
da HA. No caso do Mg, embora tenha um raio iónico inferior ao Ca (raio iónico=0,65 
Ǻ), estudos anteriores mostram que favorece a formação de β-TCP às custas da HA e 
que induz alterações significativas na célula unitária do β-TCP.9 Na Figura 2.8 pode 
observar-se exactamente isto, as composições onde existe Mg apresentam espectros de 
difracção nos quais os picos relativos à fase β-TCP se encontram desviados.  
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Figura 2.9. Espectros de raios-X dos pós calcinados a 1000ºC. 
 
  
O aumento da temperatura de calcinação para 1000ºC (Figura 2.9) levou a que os pós 
ficassem mais cristalinos, não ocorrendo a esta temperatura o aparecimento de nenhuma 
outra fase cristalina. Em termos de alterações estruturais, com consequentes desvios dos 
picos de difracção, não se observam diferenças relativas à calcinação a 800ºC. 
Nas Figuras 2.10, 2.11 e 2.12 são apresentados os espectros de raios-X dos pós dopados 
com Mg, Sr e a mistura de Mg e Sr, calcinados a 1200ºC, respectivamente.   
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Figura 2.10. Espectros de raios-X dos pós dopados com magnésio calcinados a 1200ºC. 
 
O fosfato de cálcio deficiente em cálcio mas sem adição de nenhum ião (C), calcinado a 
1200ºC, apresentou uma nova fase a esta temperatura, o fosfato tricálcico-α (JCPDS # 
29-0359).
10
  
50
 A esta temperatura verifica-se que com o aumento da quantidade de Mg os picos do β-
TCP ficam maiores e mais definidos, o que está de acordo com trabalhos anteriores que 
mostram que este ião é um estabilizador da fase β-TCP quando os fosfatos de cálcio são 
calcinados a elevadas temperaturas.
11
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Figura 2.11. Espectros de raios-X dos pós dopados com estrôncio calcinados a 1200ºC. 
Na Figura 2.11 estão representados os espectros de raios-X dos pós nos quais foi 
introduzido o estrôncio como ião dopante, calcinados a 1200ºC. Verifica-se que 
dependendo da quantidade de estrôncio adicionada, ocorrem fenómenos diferentes. A 
adição de menor quantidade de estrôncio (06Sr) não é suficiente para a estabilização da 
fase β-TCP, ocorrendo a formação da fase α-TCP. No entanto, com o aumento da 
quantidade de estrôncio (10 e 14Sr), este já vai promover a estabilização da fase β-TCP, 
não se formando a fase α-TCP.  
Na Figura 2.12 são apresentados os espectros de difracção de raio-X para as 
composições que têm os dois iões. Para estas composições, independentemente da 
quantidade de iões dopantes, nunca aparece a fase α-TCP, muito provavelmente devido 
à presença do magnésio que, como já foi referido anteriormente, estabiliza a fase β. 
Mais ainda, o aumento da quantidade dos iões dopantes, embora leve a um aumento da 
cristalinidade dos pós, não provoca alterações significativas nas quantidades de HA e β-
TCP. 
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Figura 2.12. Espectros de raios-X dos pós dopados com magnésio e estrôncio calcinados a 1200ºC. 
 
 
Os cerâmicos bifásicos, mais especificamente as misturas de hidroxiapatite (HAp) e 
fosfato tricálcico-ß (β-TCP)), têm sido considerados como potenciais materiais para 
substituição óssea nas últimas duas décadas, devido a algumas das suas características 
particulares, tais como: (a) a diferença nas taxas de dissolução (HA, não-reabsorvível e 
 -TCP, reabsorvível), (b) a formação rápida do osso ao redor do local do implante e (c) 
devido as suas semelhanças com o componente inorgânica do ossos.
12-14
 
Neste trabalho específico, o objectivo era a preparação de grânulos porosos bifásicos, os 
quais seriam sinterizados a 1200ºC. Desta forma, de entre as várias composições de pós 
preparados, a escolha teria de ser feita sobre composições que após sinterização a 
1200ºC dessem origem a misturas bifásicas. 
O cálculo da percentagem das fases (HA e -TCP) presentes em cada uma das 
composições após calcinação a 1200ºC foi efectuado com base nas áreas dos picos dos 
espectros obtidos por difracção de raios-X, para os pós calcinados a 1200ºC. Os 
resultados destes cálculos são apresentados na Tabela 1.3. Este método de cálculo tem 
uma limitação relativamente ao número de fases para as quais é possível calcular as 
percentagens, ou seja, só permite fazer os cálculos para misturas bifásicas. Deste modo, 
para as composições C e 06Sr, por apresentarem três fases, o cálculo não pode ser 
efectuado. 
Pode verificar-se que, de acordo com o já explicado anteriormente, nas composições 
dopadas com Mg, este promove a estabilização da fase -TCP e que, quantidades 
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 crescentes deste ião, dão origem a misturas com quantidades crescentes de HA, ou seja, 
a formação do -TCP ocorre às custas da HA. 
 
Tabela 2.3. Percentagem de fases dos pós calcinados a 1200ºC, calculadas através da área dos picos dos 
espectros obtidos por difracção de raios-X. As composições destacadas são as que foram seleccionadas 
para os estudos posteriores. 
 
 
* Nestas composições, devido à existência de uma terceira fase, o α-TCP, não foi possível o cálculo das 
percentagens de fases. 
 
Na Tabela 1.3 estão destacadas as composições seleccionadas para as fases seguintes do 
trabalho. Como já foi referido, a escolha assentou na percentagem das fases presentes. 
Assim, e uma vez que todas as composições têm a mesma razão (Ca+Mg+Sr)/P (1.62), 
a primeira escolha recaiu sobre o C, o qual será o controlo. As outras duas composições 
escolhidas foram o 14Sr e o Mg14Sr. O 14Sr apresenta uma composição de fases de 
75% HA+ 25% β-TCP e o Mg14Sr 60% HA+ 40% β-TCP. Com base nestas escolhas, 
nas fases posteriores do trabalho, poder-se-ão avaliar os efeitos da presença do ião 
estrôncio e deste juntamente com o magnésio, no comportamento in vitro.  
Os espectros de FT-IR dos pós C, 14Sr e Mg14Sr calcinados a 1200ºC são apresentados 
na Figura 2.13. Verifica-se que após tratamento térmico ocorreu a perda nitratos, 
carbonatos e da água, evidenciada pela diminuição da intensidade desses picos com o 
aquecimento, comparando com os pós crus (Figura 2.5). 
Comparando os fosfatos de cálcio sem adição de iões com os que têm Sr e Mg, é 
possível observar uma atenuação nas bandas referentes ao OH a 550-650 cm
-1
 e a 3570 
cm
-1. Estas mudanças na estrutura da apatite foram atribuídas à formação da fase β-
TCP, que é estabilizada pela presença dos iões Sr
2+
 e Mg
2+
, com consequente alteração 
da força da ligação de O-H.
15
    
 C 
Mg Sr MgSr 
06 1 14 06 1 14 06 1 14 
HA * 57,8 46,4 35,5 * 68,8 75 60 54 60 
β- TCP * 42,2 53,6 64,5 * 31,2 25 40 46 40 
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Figura 2.13. Espectros de FT-IR dos pós C, Sr14 e Mg14Sr após a calcinação a 1200ºC. 
Nas Figuras 2.14 e 2.15 são apresentadas as análises qualitativas da composição 
elementar para os pós 14Sr e Mg14Sr, respectivamente, calcinados a 1200ºC, realizadas 
por difracção de electrões secundários (EDS). Em ambos os pós se observa a presença 
dos iões Ca e P em maior quantidade, ou seja, confirma-se de facto a existência de um 
fosfato de cálcio. No entanto, e como seria de esperar, no pó 14Sr também se observa 
presença do ião Sr (Figura 2.14), enquanto para o Mg14Sr se observa a presença do Mg 
e do Sr (Figura 2.15).  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 2.14. Espectro de EDS do pó 14Sr calcinado a 1200ºC. 
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Figura 2.15. Espectro de EDS do pó Mg14Sr calcinado a 1200ºC. 
 
Para a preparação dos grânulos, o primeiro passo consistiu na preparação de uma 
suspensão tão concentrada quanto possível. Tendo por base estudos anteriores, os pós 
das três composições escolhidas foram calcinados a 1000ºC, uma vez que a esta 
temperatura os pós vão apresentar propriedades de dispersão ideais para a incorporação 
de uma percentagem de sólidos de cerca de 60 vol.%.
8
 
Também de acordo com estudos anteriores, sabe-se que para ser possível a preparação 
de suspensões tão concentradas, os pós deverão ter um tamanho de partícula médio de 
1-2 m. Assim, procedeu-se à moagem dos pós após calcinação, em moinho rápido de 
bolas, a seco, por um período de 30 min.  
A área superficial específica (ASE) dos pós (C, 14Sr e Mg14Sr) calcinados a 1000ºC e 
moídos 30 min foi determinada por BET e os resultados são apresentados na Tabela 1.4. 
O valor da área superficial específica para o C é de 6.6241 m
2
.g
-1
, para o 14Sr é de 
4,6931 m
2
.g
-1
 e para o Mg14Sr é de 5,1282 m
2
.g
-1
. É possível observar uma diminuição 
da área superficial específica dos pós, ainda que pouco significativa, com a introdução 
dos iões de Mg
2+
 e Sr
2+
, o que significa que o tamanho médio de grão aumentou.  
Tabela 2.4. Área superficial específica dos pós das composições C, 14Sr e Mg14Sr, após a calcinação a 
1000ºC e moídos 30min. 
  
Composição Área superficial específica (m
2
/g) 
C 6,6241 
14Sr 4,6931 
Mg14Sr 5,1282 
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 A análise da distribuição dos tamanhos de partícula/aglomerados dos pós C, 14Sr e 
Mg14Sr, calcinados a 1000ºC, mostra que os pós apresentam uma distribuição 
monomodal, com um tamanho médio de partícula/aglomerado de cerca de 1,55 µm para 
o C, 1,06 µm para o 14Sr e de 1,08 µm para o Mg14Sr (Figura 2.12). Estes tamanhos de 
partícula determinados confirmam que a moagem foi efectiva e estão dentro da gama de 
tamanhos que são adequados para a preparação de suspensões concentradas. 
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Figura 2.16. Distribuição de tamanho de partícula das composições C, 14Sr e Mg14Sr, após a calcinação 
a 1000ºC e moídos durante 30 min. 
 
Com os tamanhos de partícula obtidos após moagem, deverá ser possível a preparação 
de suspensões com um teor em sólidos de 60 vol.%, uma vez que, segundo Lemos et 
al.
16
 tamanhos de partícula entre o 3 µm e 1,5 µm permitem preparar suspensões com 
um teor de sólidos que vai dos 35% até 60 vol.%, respectivamente. 
 
2.2.2. Caracterização dos Grânulos Porosos 
 
Após a escolha dos pós a utilizar na preparação dos grânulos, foi necessário fazer uma 
avaliação prévia da quantidade mínima de dispersante necessária para atingir o valor 
mínimo de viscosidade das suspensões. Os resultados são apresentados nas Figuras 
2.17, 2.18 e 2.19 para o C, 14Sr e Mg14Sr, respectivamente.  
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Figura 2.17. Curvas de tensão de corte versus velocidade de corte para suspensões de C, com um teor 
inicial de sólidos de 35 vol.%, na presença de quantidades crescentes de desfloculante, Targon 1128. 
 
Na ausência de dispersante, todas as suspensões apresentam comportamento 
pseudoplástico e valores de tensão de cedência apreciáveis, sendo mais acentuados na 
composição C. A adição de dispersante, mesmo em quantidades muito reduzidas (0,1 
wt.%), provoca uma diminuição drástica da viscosidade, tornando-se o comportamento 
reológico das suspensões mais próximo do Newtoniano. No caso do pó C usado como 
controlo, o comportamento mais próximo do Newtoniano  verificou-se com a adição de 
0,2 wt.% de dispersante, quantidade para a qual se atingiu o mínimo de viscosidade. 
Para as outras adições, as curvas apresentam uma tendência reoespessante, indiciadora 
da presença de aglomerados de partículas. Algumas perturbações no andamento das 
curvas de fluxo são também um sintoma da presença de aglomerados de partículas. 
Também para os outros pós, esta foi a quantidade de dispersante para a qual se 
atingiram os valores mínimos de viscosidade, em suspensões com 35 vol.% de sólidos. 
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Figura 2.18. Curvas de tensão de corte versus velocidade de corte para suspensões de 14Sr, com um teor 
inicial de sólidos de 35 vol.%, na presença de quantidades crescentes de desfloculante, Targon 1128. 
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Figura 2.19. Curvas de tensão de corte versus velocidade de corte para suspensões de Mg14Sr, com um 
teor inicial de sólidos de 35 vol.%, na presença de quantidades crescentes de desfloculante, Targon 1128. 
Para a continuação do trabalho, ou seja, a preparação dos grânulos, era necessária a 
preparação de suspensões com um teor de sólidos de 60 vol.%. Logo, os pós tiveram de 
ser melhor desaglomerados, e a maior área específica exposta implicou o aumento do 
teor de desfloculante. Aquando da preparação destas suspensões mais concentradas, 
verificou-se que a quantidade de dispersante teria de ser aumentada para 0,4 wt.% para 
se atingirem mínimos de viscosidade, tendo essa sido a quantidade adoptada.  
Partindo então de suspensões muito concentradas e bem dispersas, foi possível preparar 
os grânulos. A preparação dos grânulos porosos foi efectuada através da combinação de 
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 dois métodos, a introdução de um agente porogénico e o método de gelatinização 
ionotrópica.  
O trabalho tinha como objectivo o desenvolvimento de grânulos porosos com 
capacidade de armazenamento de moléculas terapêuticas para aplicações em 
regeneração óssea e libertação controlada de fármacos, especialmente em regiões 
tumorais. Por outro lado, a continuidade e o tamanho dos espaços intersticiais entre os 
grânulos permitem que estes formem estruturas osteocondutoras e dêem lugar à 
formação de novo osso. Os equipamentos disponíveis no Departamento de Engenharia 
Cerâmica e do Vidro, não permitiram efectuar nenhum tipo de medição directa da 
porosidade apresentada pelos grânulos, contudo a sua avaliação foi efectuada através 
das observações por SEM, tornando possível tecer algumas considerações acerca desta, 
nomeadamente sobre o tamanho dos poros e a sua interconectividade. 
Através da variação de vários parâmetros do processo de preparação dos grânulos, 
nomeadamente, o diâmetro do bico, a taxa de fluxo da suspensão e a utilização, ou não, 
de ar sob pressão, foi possível controlar o tamanho dos grânulos, como se pode observar 
na Figura 2.20, para o caso específico dos grânulos de 14Sr. 
14Sr 
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Figura 2.20. Micrografias de SEM de amostras polidas do interior dos grânulos 14Sr, sinterizados a 
1200ºC. 
Na Figura 2.20 pode observar-se que, apesar da variação dos parâmetros referidos 
anteriormente, todos os grânulos apresentam uma morfologia esférica e o seu tamanho 
pode variar desde 0,8 mm até 2,5 mm de diâmetro. O aumento do diâmetro do bico que 
é utilizado para gotejar a suspensão para o meio indutor de presa promove a formação 
de grânulos de maiores dimensões, enquanto que a diminuição do referido bico, 
associada à utilização de ar sob pressão, promove a formação de grânulos mais 
pequenos. A alteração da taxa de fluxo da suspensão também é determinante no 
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 tamanho dos grânulos formados, verificando-se uma tendência decrescente do tamanho 
dos grânulos com o aumento da taxa de fluxo da suspensão. 
Nas Figuras 2.21 e 2.22 são apresentadas micrografias do exterior dos grânulos das 
composições 14Sr e Mg14Sr. Mais uma vez, observa-se que os grânulos têm uma forma 
esférica (Figura 2.21), e a superfície exterior é porosa, independentemente do tamanho 
dos grânulos. Desta forma, pode concluir-se que a utilização do método de gelatinização 
ionotrópica associado com o método de consolidação por amido, para a preparação de 
grânulos porosos, permite obter materiais porosos, não só no interior mas também na 
superfície exterior.  
 M P 
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Mg14Sr 
  
 
 
Figura 2.21. Micrografias de SEM do exterior dos grânulos 14Sr e Mg14Sr de diferentes tamanhos. M: 
médios; P: pequenos. 
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Figura 2.22. Micrografias de SEM de pormenores do exterior dos grânulos, sinterizados 1200ºC; (a) 
14Sr; (b) Mg14Sr. 
 
Na Figura 2.23 pode observar-se a microestrutura interna dos grânulos C, 14Sr e 
Mg14Sr, e verifica-se que, independentemente da composição, todos os grânulos 
apresentam uma estrutura porosa. Esta porosidade foi conseguida através da utilização 
do agente porogénico, o TRECOMEX AET1, cujo tamanho médio de grão é de cerca de 
50 µm. Durante o processo de consolidação, em atmosfera húmida a 80ºC, ocorre o 
inchamento dos grãos de amido pela absorção da água livre da suspensão, havendo um 
aumento do seu tamanho. Desta forma, após a queima, o tamanho de poro que irá 
permanecer é o correspondente ao tamanho dos grãos de amido após o inchamento 
durante a fase de consolidação e a retracção sofrida durante o tratamento térmico. A 
Figura 2.24 apresenta um esquema da consolidação por amido.  
 
 
 
 
 
 
a b 
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Figura 2.23. Micrografias de SEM dos grânulos C, 14Sr e Mg14Sr, sinterizados 1200ºC. 
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Figura 2.24. Representação esquemática da consolidação por amido. 
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 A análise microestrutural permitiu também observar que, os grânulos C são os mais 
porosos, sendo que entre os grânulos 14Sr e Mg14Sr não existem diferenças 
significativas.  
A Figura 2.25 apresenta as micrografias do SEM da camada superficial dos grânulos C 
(a) e um pormenor do seu interior (b). Em (a) pode confirmar-se que, de facto, a 
superfície que está exposta para o exterior é porosa e que o tamanho de alguns poros 
originados pelos grânulos de amido é superior a 50 µm, concluindo-se que existe um 
inchamento dos grãos de amido.  
  
 
Figura 2.25. Micrografias de SEM dos grânulos C, sinterizados 1200ºC; (a) camada superficial do 
grânulo; (b) pormenor do interior poroso. 
 
Também é visível na Figura 2.25 (b) que a porosidade é intercomunicante, permitindo 
que, quando implantado in vivo, possa haver a livre circulação dos nutrientes 
necessários ao crescimento do novo tecido ósseo. 
No seguimento deste trabalho optou-se pela utilização dos grânulos com um tamanho 
intermédio (M) de cada uma das composições para a realização dos ensaios de 
impregnação e libertação de fármacos e dos ensaios de biocompatibilidade in vitro. 
a b 
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 3. Estudos de Impregnação e Libertação de Fármacos 
 
3.1. Procedimento experimental 
 
3.1.1. Impregnação dos grânulos 
Preparou-se uma solução de levofloxacina com uma concentração de 10 wt.% em 
diclorometano (Sigma-Aldrich, França), na qual foram imersos grânulos de cada uma 
das composições (C, 14Sr e Mg14Sr), por um período de 12 h, na ausência de luz (a 
levofloxacina é fotossensível). O objectivo foi incorporar nos grânulos 5 wt.% de 
levofloxacina. Posteriormente, os grânulos foram congelados a -80ºC (Hettich, 
Alemanha), por 4 h, e liofilizados a -51ºC e 15x10
-3
 mBar (Labconco, Estados Unidos 
da América), durante 24 h.  
3.1.2. Eficiência de incorporação 
A quantidade total (% w/w) de antibiótico, que se tem por peso de grânulo (eficiência de 
incorporação), foi medida directamente por espectrofotometria de UV (U-2000 
Spectrophotometer) após a digestão de, aproximadamente, 10 mg de cada uma das 
composições dos grânulos em 10 ml de ácido clorídrico (HCl) a 25N. A leitura foi feita 
entre os 200 e os 400 nm. Todos os ensaios foram realizados em triplicata. 
3.1.3. Curva de Calibração da Levofloxacina 
Foi preparada uma solução mãe, usada como padrão primária, a qual continha 10 mg de 
levofloxacina em 25 ml de etanol (3 vol.%). A partir desta e por diluição, foram 
preparadas as várias soluções de trabalho com as concentrações de 0,5; 1; 2; 4; 6; 8; 10; 
12 e 14 µg/ml. A absorvância das várias soluções foi lida num espectrofotómetro de UV 
(U-2000 Spectrophotometer) entre os 200 e os 400 nm.  
3.1.4. Estudo da libertação do fármaco em PBS 
Para avaliar a cinética de libertação do fármaco pesaram-se, aproximadamente, 10 mg 
de grânulos das diferentes composições com antibiótico incorporado e foram colocados 
em tubos de plástico fechados, com 10 ml de PBS a 37ºC e com agitação (110 rpm, 
Agitador Julabo SW 21). Aos tempos 0, 30 minutos, 1, 2, 4, 6, 8, 24, 48 e 72 h foram 
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 recolhidos 2,5 ml de solução, volume este que foi de imediato reposto com novo PBS. 
O volume recolhido foi analisado num espectrofotómetro de UV (U-2000 
Spectrophotometer) tendo sido feita a leitura da absorvância entre os 200 e os 400 nm.
1-
3
 Todos os ensaios foram realizados em triplicata.  
3.2. Resultados e Discussão 
 
Sistemas de partículas para aplicação e libertação controlada de fármacos são alvo de 
vários estudos por apresentarem uma elevada biodisponibilidade, uma resposta 
terapêutica previsível, maior eficácia, segurança, e libertação mais controlada e 
prolongada dos fármacos ao longo do tempo. Sistemas baseados em cerâmicos 
causaram maior interesse, com especial atenção para o uso da hidroxiapatite como o 
componente cerâmico do sistema, devido à sua biocompatibilidade e capacidade 
osteocondutora.
4
 Blocos de porosos de fosfatos de cálcio têm sido estudados como 
sistemas de libertação controlada de fármacos, nomeadamente sulfato de gentamicina, 
cefoperazona de sódio e flomoxef de sódio, quer in vitro como in vivo, concluindo-se 
que a actividade bactericida do fármaco não é afectada pela incorporação no dispositivo 
cerâmico.
4,5
  
Pequenos aglomerados de ß-fosfato tricálcico (beads) foram também estudados como 
substitutos ósseos reabsorvíveis libertadores de gentamicina no tratamento de 
osteomielite induzida em coelhos, e apesar da gentamicina ter permanecido no osso por 
dez dias, foi completamente libertada do implante em dois dias.
6
 
Relativamente à utilização da levofloxacina como fármaco adsorvido em fosfatos de 
cálcio, não existem ainda trabalhos, no entanto, como é um antibiótico bastante 
utilizado e eficaz no tratamento convencional da osteomielite,
7
 neste trabalho achou-se 
pertinente o seu estudo, associado a diferentes composições de fosfatos de cálcio. 
No presente trabalho, os resultados relativos à eficiência da incorporação, sendo que 
esta é a percentagem relativa de fármaco incorporado nos grânulos (em relação à 
quantidade inicial do mesmo utilizado na incorporação), demonstram que a 
percentagem final de levofloxacina adsorvida para os grânulos de C foi de 30,56 ± 7,77 
%, para os grânulos de 14Sr foi de 96,38 ± 4,23 % e para os grânulos de Mg14Sr foi de 
99,89 ± 6,95 %. Estes diferentes comportamentos de adsorção podem ser atribuídos a 
diversos factores, designadamente ao facto das fases mineralógicas presentes nas 
composições estudadas estarem em diferentes proporções e a morfologia dos grânulos 
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 estudados ser diferente, tanto a interna como a de superfície. Os grânulos estudados têm 
na sua composição mais do que um fosfato de cálcio, ou seja, são fosfatos de cálcio 
bifásicos, com quantidades diferentes de cada uma das fases, hidroxiapatite e β-TCP. 
Estas fases são cristalograficamente diferentes, sendo que a HA tem uma estrutura 
hexagonal, enquanto que a do β-TCP é romboédrica. Mais ainda, os planos de superfície 
de maior densidade dos iões de cálcio e fósforo são diferentes em ambas as estruturas.
8
 
Desta forma, era expectável que as duas fases cristalinas revelassem diferentes 
capacidades de adsorção para a levofloxacina, o que de facto se verificou. 
Existem vários trabalhos que reportam a utilização de estruturas porosas de 
hidroxiapatite como scaffolds para substitutos ósseos, no entanto, é sempre referido que 
para poderem ser usadas como sistemas para a libertação controlada de fármacos, a sua 
estrutura tem de ser controlada, quer em termos de porosidade quer em tamanho de 
poros.
9-11
 Mais ainda, as drogas devem ficar aprisionadas eficientemente, de forma a 
serem libertadas por períodos de tempo mais longos.
12
 É ainda referido que a presença 
de uma estrutura porosa, proporciona uma maior área específica, permitindo o 
aprisionamento de grandes quantidades de fármacos e mantendo ainda espaço suficiente 
para a circulação de sangue.
10,11,13
 Kim et al.
14
 verificaram que as estruturas porosas por 
eles desenvolvidas, as quais apresentavam uma alta porosidade (~ 87%) e tamanho de 
poros da ordem dos 150-200 µm, foram suficientes para satisfazer essas exigências. 
No caso específico dos grânulos desenvolvidos no âmbito deste trabalho, como já foi 
discutido anteriormente, eles apresentam uma estrutura de poros interconectada. Esta 
estrutura apresenta então as características necessárias para o aprisionamento de 
fármacos, mantendo ainda espaço suficiente para o crescimento de novo osso e para a 
circulação de nutrientes. 
Antes do estudo do perfil de libertação da levofloxacina por parte dos grânulos porosos, 
foi feita uma curva de calibração para este fármaco, de forma a validar os resultados 
obtidos nos estudos de libertação. Essa curva é apresentada na Figura 3.1. 
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Figura 3.1. Curva de calibração da levofloxacina. 
 
Os perfis de libertação para os diferentes grânulos (C, 14Sr e Mg14Sr) foram 
determinados nos tempos 0, 30 minutos, 1, 2, 4, 6, 24, 48 e 92 h. Na Figura 3.2 está 
representada a percentagem de levofloxacina libertada durante as primeiras 24 h. Nesta 
fase inicial, os grânulos C foram os que apresentaram um burst inicial maior, sendo que, 
ao fim de 30 min cerca de 50% da levofloxacina já tinha sido libertada e no fim das 6 h 
já praticamente 80% do fármaco tinha sido libertado. Os grânulos Mg14Sr começaram 
com uma libertação muito mais lenta; aos 30 minutos apenas cerca de 30% da 
levofloxacina tinha sido libertada, mas passadas as 6 h tinham uma percentagem de 
libertação de quase 80%. Relativamente aos grânulos 14Sr, foram os que apresentaram 
uma libertação mais lenta, e no final das 6 h, apenas 50% de levofloxacina tinha sido 
libertada. 
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Figura 3.2. Libertação da levofloxacina, em percentagem, a partir dos grânulos C, Mg14Sr e 14Sr, 
durante as primeiras 24 h (tempo em minutos) de imersão em PBS, a 37ºC. Os dados foram obtidos por 
espectroscopia de UV entre os 200 e os 400 nm. 
 
Após 24 h de imersão em PBS, os grânulos C e Mg14Sr apresentam uma libertação da 
levofloxacina acima dos 90% e os grânulos 14Sr apenas tinham libertado cerca de 60%.   
Na Figura 3.3 está representada a percentagem de levofloxacina libertada após uma 
semana de imersão em PBS.  
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Figura 3.3. Libertação da levofloxacina, em percentagem, a partir dos grânulos C, Mg14Sr e 14Sr, 
durante uma semana (tempo em minutos) de imersão em PBS, a 37ºC. Os dados foram obtidos por 
espectroscopia de UV entre os 200 e os 400 nm. 
 
Após uma semana, verifica-se que os grânulos de C e Mg14Sr libertaram toda a 
levofloxacina. Para comprovar que a percentagem de libertação foi de facto 100%, estes 
grânulos foram dissolvidos em 10 ml de ácido clorídrico (HCl) a 25N e, após a leitura 
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 no UV, confirmou-se que todo o antibiótico já tinha sido libertado. Contudo, os 
grânulos 14Sr, ao fim de uma semana ainda não tinham libertado toda a levofloxacina e 
continuavam a apresentar uma percentagem de libertação de aproximadamente 60%, 
indicando que estes grânulos têm uma libertação muito mais controlada.  
Estes resultados apontam para diferentes mecanismos de libertação da levofloxacina 
para os três tipos de grânulos, o que provavelmente está relacionado com as diferenças 
nas proporções das fases cristalinas presentes. Como seria de esperar, os grânulos C, 
devido à presença da fase α-TCP, a qual tem uma taxa de dissolução superior à HA e ao 
-TCP, dissolvem muito mais rapidamente, apresentando uma libertação do fármaco 
muito mais rápida Comparando os grânulos Mg14Sr e 14Sr, a diferença na taxa de 
libertação poderá estar relacionada com o facto dos primeiros terem uma maior 
quantidade de β-TCP na sua composição, fase esta que dissolve mais rapidamente do 
que a HA.
15 
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 4. Biocompatibilidade in vitro 
 
4.1. Estudo do Comportamento dos grânulos em Plasma Humana 
Simulado (SBF) 
4.1.1. Procedimento experimental 
 
4.1.1.1. Preparação da Solução de SBF 
 
Preparou-se uma solução de SBF, com pH 7,4 a uma temperatura de 37º C, seguindo o 
procedimento descrito por Tas
1
: adicionaram-se a 700 mL de água desionizada, sob 
agitação, 6,547 g de NaCl (Merck, Alemanha), 2,268 g de NaHCO3 (Merck, 
Alemanha), 0,373 g de KCl (Merck, Alemanha), 0,178 g de Na2HPO4.2H2O (Merck, 
Alemanha), 0,305 g de MgCl2.6H2O (Merck, Alemanha), 15 mL de HCl 1 M, 0,368 g 
de CaCl2.2H2O (Merck, Alemanha), 0,071 g de Na2SO4 (Merck, Alemanha) e 6,057 g 
de (CH2OH)3CNH2 (Riedel-de Haën, Alemanha). Adicionaram-se os reagentes pela 
ordem referida, após o que se aumentou a temperatura da solução para 37º C, 
procedendo-se a titulação da mesma com HCl 1 M até se obter o valor de pH 7,4. 
Durante a titulação, a solução foi diluída com água desionizada até se atingir um 
volume final de 1 litro. A concentração de iões inorgânicos na solução final é 
semelhante à do plasma humano, ou seja: 142 mM em Na
+
, 125 mM em Cl
-
, 27 mM em 
HCO
3-
, 5 mM em K
+
, 1,5 mM em Mg
2+
, 2,5 mM em Ca
2+
, 1,0 mM em HPO4
 2-
 e 0,5 
mM em SO4 
2-
. Todos os reagentes utilizados possuíam graus de pureza analíticos. 
 
4.1.1.2. Envelhecimento das Amostras em Solução de SBF 
 
Colocaram-se separadamente grânulos de cada uma das composições em frasco de 
polietileno fechado contendo 20 mL de solução de SBF. De seguida, os frascos foram 
colocados numa estufa a 37º C, sob agitação orbital a 75 movimentos por minuto 
(Edmund Bühler GmbH, Alemanha). Após períodos de tempo pré-determinados, 24 h, 3 
d, 7 d, 14 d, 21 d e 30 d (h-horas, d-dias), removeram-se as amostras da solução de SBF, 
procedendo-se à sua lavagem suavemente com água desionizada, seguida de uma 
secagem a 37ºC. 
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 4.1.1.3. Caracterização das Amostras 
 
Para a caracterização dos grânulos após a imersão em SBF realizaram-se análises de 
infravermelho (FTIR) com Transformadas de Fourier) usando um espectrofotómetro 
Bruker IFS 55 com um acessório DRIFT (Diffuse Reflectance Infra-red Fourier 
Transform) (Karlsruhe, Alemanha) que permitiram seguir a evolução das bandas de 
vibração dos grupos funcionais característicos dos grânulos durante o envelhecimento. 
Todos os espectros foram adquiridos na região de 4000-400 cm
-1
, usando uma resolução 
de 8 cm
-1
 e 128 varrimentos. 
Analisou-se a microestrutura e a composição elementar dos grânulos após diferentes 
tempos de imersão em SBF através da microscopia electrónica de varrimento (SEM) 
(Hitachi SU-70, Hitachi High-Technologies Europe, GmbH, Alemanha). Para 
observação por microscopia de varrimento (SEM), as amostras foram preparadas 
seguindo o procedimento já anteriormente descrito no capítulo 2. 
 
4.1.2.Resultados e Discussão 
A introdução de um implante no corpo humano proporciona a ocorrência de interacções 
entre a superfície do implante e o plasma humano. Ocorrem, assim, reacções à escala 
molecular na interface, que podem levar à dissolução do material implantado e à sua 
absorção. Quando a superfície em contacto com o plasma é a de um fosfato de cálcio 
pode ocorrer a absorção das espécies pelo organismo ou a sua reprecipitação sob a 
forma de um outro fosfato de cálcio mais estável.
2
 
Apenas dois tipos de fosfato de cálcio são estáveis quando em contacto com o plasma 
humano à temperatura de 37º C: a pH <4,2 a fase estável é a brushite, enquanto que 
acima de pH 4,2 predomina a hidroxiapatite.
3 
 A adição do -TCP a implantes ortopédicos desempenha um importante papel na 
obtenção da hidroxiapatite in vivo. Na Figura 4.1 é possível verificar que, para uma 
temperatura de 37º C, o -TCP é sempre mais solúvel que a hidroxiapatite (HA), sendo 
mais solúvel do que quase todos os outros fosfatos de cálcio a pH ≈ 6.  
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Figura 4.1. Isotérmicas de solubilidade a 37º C obtidas para a brushite (DCPD), para a monetite (DCPA), 
para o fosfato octacálcico (OCP), para o -fosfato tricálcico ( -TCP) e para a hidroxiapatite (HA) no 
sistema Ca(OH)2 -H3PO4-H2O.
4
 
 
Este capítulo do trabalho tem como objectivo o estudo do comportamento dos grânulos 
durante o seu envelhecimento in vitro em solução de plasma humano simulado. Na 
Figura 4.2 observou-se a formação de uma camada apatítica à superfície dos grânulos, 
logo às 24 h, a qual foi aumentando com o tempo de imersão em SBF, confirmando a 
bioactividade destes materiais.  
A formação da camada apatítica é maior nas primeiras horas para os grânulos 14Sr 
comparativamente aos grânulos de Mg14Sr, no entanto, com o passar do tempo a 
camada acaba por ficar igual para os dois tipos de grânulos. Também se pode verificar 
que ocorreu a formação da camada apatítica na superfície interna dos poros. 
 A realização destes ensaios não foi possível para os grânulos C pois estes dissolveram-
se quando colocados na solução de SBF. A elevada taxa de dissolução apresentada por 
os grânulos desta composição deverá estar associada ao facto de ter na sua composição 
-TCP, o qual apresenta uma elevada taxa de degradação e diminui drasticamente as 
propriedades mecânicas. 
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Figura 4.2. Micrografias de SEM dos grânulos 14Sr e Mg14Sr após 24 h, 14 d, 21 d e 30 d (h-horas, d-
dias) de imersão em solução de SBF. 
 
As alterações na composição química da superfície dos grânulos porosos (14Sr e 
Mg14Sr) após os ensaios de bioactividade foram determinadas por meio de reflexão 
difusa no infravermelho com transformada de Fourier (DRIFTS). Esta análise permite a 
determinação de variações na composição química da superfície e em partes internas 
dos grânulos. No entanto, a análise é especialmente difícil para as amostras imersas em 
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 SBF, uma vez que esta solução permeia através dos poros, alterando a química de 
superfície dos fosfatos de cálcio.  
Os espectros de FTIR-DRIFT (Figuras 4.3 e 4.4) não permitem concluir sobre as 
alterações químicas da superfície dos grânulos, uma vez que não é possível identificar 
alterações significativas nas bandas de vibração características da hidroxiapatite, para os 
grânulos imersos e não imersos. 
 
400 1000 1600 2200 2800 3400 4000
Número de onda (cm
-1
)
A
b
so
rv
â
n
ci
a
 (
u
.a
.)
14Sr
24h
3d
14d
21d
30d
 
Figura 4.3. Espectros de FTIR- DRIFT  dos grânulos 14Sr antes e após imersão em SBF durante 24 h, 3 
d, 13 d, 21 d e 30 d (h-horas, d-dias). 
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Figura 4.4.  Espectros de FTIR- DRIFT  dos grânulos Mg14Sr antes e após imersão em SBF durante 24 
h, 3 d, 13 d, 21 d e 30 d (h-horas, d-dias). 
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 4.2. Ensaios de actividade biológica usando linhas celulares pré-
osteoblásticas 
4.2.1. Procedimento experimental  
4.2.1.1. Ensaios de citotoxicidade e proliferação de células MG63 
As células pré-osteoblásticas utilizadas nos ensaios de citotoxicidade e proliferação 
celular pertencem à linhagem celular MG63 (ATCC CRL-1427), obtida a partir de 
células de osteossarcoma humano. As MG63 foram cultivadas e mantidas em meio 
MEM (Eagle’s Minimum Medium) em EBSS (Eagle’s Balanced Salt Solution), 
suplementado com 1% NEAA (Non Essential Amino Acids), 2 mM de Glutamina 
(Gibco BRL, Invitrogen), 10% (v/v) de soro fetal bovino (FBS, Gibco BRL, 
Invitrogen), 1% (v/v) a 100 U.mL
-1
 de penicilina, 100 mg.mL
-1
 de solução de 
estreptomicina (Gibco BRL, Invitrogen) e 3.7 g.L
-1
 NaHCO3.  
Foram utilizadas placas de 24 poços, colocando-se em cada poço 40 grânulos de cada 
uma das composições (C, 14Sr, Mg14Sr), previamente esterilizados em autoclave. Os 
grânulos foram inicialmente incubados só na presença de meio, por um período de 72 h 
a 37ºC e 5% de CO2. Após pré-incubação com o meio, os grânulos foram incubados 
com as células a uma densidade inicial de 1 x 10
4
 células.cm
2
. As placas foram 
mantidas em atmosfera húmida com 5% de CO2 em ar, e o meio foi trocado duas vezes 
por semana. As células foram submetidas a um ensaio da viabilidade e proliferação 
celular em diferentes dias em cultura (1, 3, 7, 14 e 21 dias). 
A viabilidade/biocompatibilidade das células MG63 foi determinada pela actividade 
metabólica destas células através do método colorimétrico da resazurina.
5
 Este método 
permite quantificar a redução da resazurina a resorufina.
6,7
 A resazurina, um composto 
azul e não fluorescente, é reduzida por células viáveis a resorufina, rosa e altamente 
fluorescente, sendo que esta é um indicador sensível da função mitocondrial, uma vez 
que a forma oxidada da resazurina entra no citosol e é convertida pelas enzimas 
mitocondriais. Após cada período de incubação referido anteriormente, o meio de 
crescimento foi removido por aspiração e substituído por novo meio, contendo este 
10% de uma solução de resazurina (Sigma Aldrich) a 0,1 mg.mL
-1
 em PBS. As culturas 
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 foram incubadas no escuro durante aproximadamente 4h, em atmosfera húmida a 37ºC 
e 5% de CO2, e a densidade óptica (DO) foi medida a 570 e 600 nm num 
espectrofotómetro (Cary 50 BIO, Varian, Palo Alto, CA, USA). O valor final de 
viabilidade/proliferação (DOf) é obtido após subtracção do controlo negativo 
correspondente a cada amostra: DO do meio com resazurina incubado em paralelo num 
poço sem células, ou num poço com os respectivos grânulos mas na ausência de 
células. Todos os ensaios foram realizados em triplicata. 
4.2.1.2. Determinação da actividade da fosfatase alcalina 
Nestes ensaios foram usadas a linha celular humana MG63 e a linha celular MC3T3-E1 
(ATCC CRL-2593), que foi obtida através da calvária de ratinho C57BL/6 e 
seleccionada com base na sua elevada actividade basal da fosfatase alcalina (ALP). As 
MC3T3-E1 foram cultivadas e mantidas em meio α-MEM (Minimum Essential α-
Medium) em EBSS (Eagle’s Balanced Salt Solution), contendo 2 mM de Glutamina 
(Gibco BRL, Invitrogen), suplementado com 10% (v/v) de soro fetal bovino (FBS), 1% 
(v/v) a 100 U.mL
-1
 de penicilina, 100 mg.mL
-1
 de solução de estreptomicina (Gibco 
BRL, Invitrogen, Life Technologies, Carlsbad, CA, USA) e 3.7 g.L
-1
 NaHCO3.  
O mesmo procedimento de incubação das células em presença dos grânulos, usado nos 
ensaios de proliferação celular, foi seguido, embora usando o meio respeitante a cada 
uma das linhagens celulares. 
O ensaio de fosfatase alcalina, de coloração de BCIP-NBT, foi realizado para avaliar o 
estado de maturação dos osteoblastos MG63 e MC3T3 em cultura. Este ensaio é 
baseado na reacção cromagénica iniciada pela clivagem do grupo de fosfato BCIP 
(bromo-cloro-indol fosfato) pela fosfatase alcalina secretada pelas células. Esta reacção 
produz um protão, o qual reduz o NBT (nitro blue tetrazol) num precipitado arroxeado 
insolúvel. Para este ensaio foram colectados 200 µL de meio de cada poço, aos quais 
foram adicionados 100 µL de solução de ALP/BCIP/NBT, preparado de acordo com o 
protocolo do fabricante [100 µL de tampão de reacção de ALP (100 mM de TrisHCl, 
100 mM NaCl e 5 mM MgCl2), 2 µL NBT e 1 µL BCIP]. Após duas horas de incubação 
a 37ºC, o precipitado arroxeado insolúvel foi solubilizado com 600 µL de uma solução 
SDS 10%. A actividade da ALP foi determinada espectrofotometricamente a 560 nm e 
expressa em densidade óptica (DO), após a subtracção da DO do controlo negativo 
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 correspondente a cada amostra: DO de meio com resazurina incubado em paralelo num 
poço sem células, ou num poço com os respectivos grânulos mas na ausência de células. 
Todos os ensaios foram realizados em triplicata.
8,9
  
4.2.1.3. Monitorização Morfológica 
A morfologia das células MG63 e MC3T3 foi monitorizada aos dias 1, 3, 14 e 21 em 
cultura por microscopia de contraste de fase, usando um microscópio invertido 
Olympus IX81 (Hamburgo, Alemanha). As microfotografias foram tiradas a 18º C com 
uma câmara monocromática digital FView II (Olympus Soft Imaging System). Este 
método permite detectar eventuais alterações da morfologia celular, para além de trazer 
uma confirmação visual dos resultados da proliferação celular. 
4.2.2. Resultados e Discussão 
Um material ideal para a engenharia de tecidos ósseos deve promover a expressão do 
fenótipo das células osteoblásticas. Estas células, unidades funcionais e estruturais do 
crescimento e metabolismos do tecido ósseo
10
 são usadas no estudo do metabolismo do 
osso e também no estudo da interacção célula/biomaterial, essencial na engenharia do 
tecido ósseo.
11 
Neste estudo foi examinada a forma como os diferentes grânulos (C, 14Sr e Mg14Sr) 
afectam a viabilidade e proliferação das células MG63. Foi também avaliado o efeito 
destes grânulos na secreção de fosfatase alcalina por ambas as linhas celulares pré-
osteoblásticas MG63 e MC3T3-E1, e na morfologia destas células em cultura. 
A Figura 4.5 mostra a viabilidade/biocompatibilidade das células MG63, determinada 
pela actividade metabólica das mesmas, através do método colorimétrico da resazurina.
5
 
Esta é um indicador sensível da função mitocondrial, estando a sua conversão 
directamente relacionada com o número de células vivas.  
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Figura 4.5. Ensaios de viabilidade celular para células MG63 expostas aos grânulos C, 14Sr e Mg14Sr 
durante 21 dias. O ensaio metabólico da resazurina foi utilizado para determinar a citotoxicidade e os 
efeitos na proliferação das células. Os resultados representam o valor final de viabilidade/proliferação 
(DOf) médio ± desvio padrão de 3 experiências independentes. 
Verificou-se com este ensaio que os grânulos apresentam alguma toxicidade inicial, 
verificada pela diminuição na conversão da resazurina após 1 dia de exposição aos 
grânulos, quando as células plaqueadas ainda não começaram a proliferar. Contudo, as 
células que estiveram em contacto com os grânulos de C apresentam um perfil de 
proliferação em cultura relativamente semelhante ao do controlo, embora ligeiramente 
mais baixo do que este. Significativamente, as células que tiveram em contacto com os 
grânulos de 14Sr seguem um perfil de proliferação virtualmente igual ao das células 
controlo, em termos de declive de proliferação, embora inicialmente mais baixo que o 
do controlo possivelmente devido à sua toxicidade inicial. Estes resultados permitem 
concluir que a presença de estrôncio ajuda a proliferação. Já as células que estiveram 
em contacto com os grânulos de Mg14Sr apresentam bloqueio quase total de 
proliferação. 
Estes resultados podem estar relacionados com as diferentes propriedades de dissolução 
de cada um grânulos, o que vai fazer com que os iões necessários ao metabolismo 
celular não estejam logo disponíveis. A menor taxa de proliferação na presença dos 
grânulos pode ser explicada com base no facto dos osteoblastos serem afectados pela 
presença de iões de cálcio, nomeadamente no que diz respeito a alterações na 
concentração extracelular.
12
 Kalonji et al.
13
 mostraram que a proliferação celular é 
inibida durante uma curta incubação com elevadas concentrações de cálcio. Ferraz et 
al.
14 
relataram que o crescimento das células cultivadas sobre HA e sobre vidro 
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 reforçado com HA foi atrasado, em comparação com o das que cresceram apenas sobre 
as caixas de cultura (plástico). Eles explicaram que a proliferação celular é susceptível 
de depender da interacção molecular e iónica entre o material e o ambiente aquoso, a 
qual se pode traduzir na libertação de certas espécies iónicas, modificação do pH e 
adsorção de moléculas biologicamente activas do meio na superfície. A alteração de pH 
do meio para um pH mais básico, verificada visualmente para todos os grânulos mas 
mais significativa no caso dos grânulos de Mg14Sr, pode ser então uma explicação para 
a toxicidade inicial dos grânulos e para o facto das células com os grânulos Mg14Sr 
apresentarem uma tão baixa (quase nula) proliferação.  
A presença da fosfatase alcalina na membrana das células é correlacionada com a 
deposição de matriz óssea pelos osteoblastos.
15
 Existem 4 tipos principais de fosfatase 
alcalina (ALP), específicas para o fígado, osso, placenta e intestino.
16
 Os testes de 
detecção da actividade da ALP não são específicos para cada isoforma e os resultados 
não nos possibilitam avaliar qual o tipo que está a ser expresso pela célula.  
Estudos anteriores demonstraram que a produção de fosfatase alcalina (ALP) pelos 
osteoblastos, quando estes estão em contacto com diferentes biomateriais, apresenta um 
comportamento alterado, dependendo da composição destes biomateriais.
17 
Desta forma, 
a verificação da secreção desta enzima é um parâmetro importante para a análise dos 
efeitos causados pela introdução do biomaterial no tecido ósseo, uma vez que ela 
reflecte a actividade osteoblástica.  
Na Figura 4.6 observa-se que a actividade absoluta da fosfatase alcalina para as MG63, 
quando em contacto com os grânulos, está alterada em relação ao grupo controlo. A 
menor actividade inicial observada para os grânulos de 14Sr e Mg14Sr poderá ser 
devida à toxicidade inicial destes, o que diminui inicialmente o número de células que 
secretam ALP para o meio. Nos subsequentes períodos em cultura observa-se uma 
maior actividade de ALP das células incubadas na presença dos grânulos 14Sr e 
Mg14Sr, nomeadamente nos dias 7 e 10 em cultura. Este aumento significa que a 
maturação celular é afectada pela presença destes, especialmente na fase proliferativa 
(duas primeiras semanas em cultura). O facto da actividade absoluta da ALP ser 
superior nas células controlo do que nos grânulos ao 14º dia poderá dever-se ao maior 
número de células nesta amostra no final do período proliferativo. No 21º dia de cultura 
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 observa-se um aumento geral na actividade da ALP em todas as amostras, o que era 
esperado uma vez que as células já se encontram na fase de maturação.
18
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Figura 4.6. Detecção da actividade da Fosfatase Alcalina para as células MG63 expostas aos grânulos C, 
14Sr e Mg14Sr em vários dias de cultura (3, 7,10, 14 e 21), pelo ensaio de BCIP-NBT. Os resultados 
apresentados são a média ± desvio padrão de 3 experiências independentes. 
Na avaliação da actividade da fosfatase alcalina, para além das células MG63 
utilizaram-se também as MC3T3-E1 devido ao seu alto nível de ALP. A actividade 
absoluta da fosfatase alcalina para as células MC3T3-E1 é apresentada na Figura 4.7.  
Observa-se que estas células quando em contacto com os grânulos de 14Sr e Mg14Sr 
apresentam também uma variação significativa na produção desta enzima ao 7º dia em 
cultura, o que poderá indicar uma maturação precoce das células quando na presença 
destes grânulos. Mais uma vez, a menor actividade inicial observada poderá ser devida à 
toxicidade inicial dos grânulos, o que diminui inicialmente o número de células.  
Otsuka et al.
19
 observaram que para as células MC3T3-E1, a actividade de ALP é menor 
nas primeiras 2 semanas em cultura (estado proliferativo), e que aumenta entre os dias 
15 a 35, e relacionou esse aumento com o estado de maturação. A maturação das 
MC3T3-E1 é alcançada após aproximadamente 14 dias em cultura
20, 21
 com a actividade 
da ALP a ser usada como um indicador de diferenciação celular.
22
  
Apenas ao 21º dia em cultura se observa uma grande variação na actividade da ALP 
para as células controlo que, mais uma vez, se poderá dever a um maior número de 
células. 
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Figura 4.7. Detecção da actividade da Fosfatase Alcalina (ALP) para as células MC3T3-E1 expostas aos 
grânulos C, 14Sr e Mg14Sr em vários dias de cultura (3, 7, 10, 14 e 21), pelo ensaio de BCIP-NBT. Os 
resultados apresentados são a média ± desvio padrão de 3 experiências independentes. 
Uma vez que a actividade total da ALP que é secretada para o meio depende não só do 
estado de maturação de cada célula, mas também do número de células existente, os 
dados da actividade absoluta de ALP foram divididos pela razão relativa dos dados de 
resazurina das amostras, tomando o valor DOf das células controlo como 1 (Figura 4.7).  
Na Figura 4.8 está representada a actividade relativa da fosfatase alcalina para as células 
MG63, corrigida para a razão de resazurina. Este gráfico apresenta os valores de ALP 
para as células em contacto com os grânulos, como se estas proliferassem como as 
células controlo. Verifica-se que, em geral e especialmente durante o período 
proliferativo, os níveis de ALP são mais altos para as células em contacto com os 
grânulos do que os das células sozinhas. De entre eles, os mais altos são os das células 
incubadas na presença dos grânulos de Mg14Sr, cujos níveis se mantêm bastante altos 
durante todos os períodos em cultura. Ou seja, tirando a variabilidade do número de 
células, pode assumir-se que apesar deste tipo de grânulos quase parar a proliferação 
celular, estes parecem induzir precocemente a maturação celular, avaliada 
indirectamente pela actividade celular de ALP.  
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Figura 4.8. Detecção da actividade relativa da Fosfatase Alcalina (ALP) para as células MG63 expostas 
aos grânulos C, 14Sr e Mg14Sr em vários dias de cultura ( 3, 10, 14 e 21). Os resultados representam os 
valores para a FA secretada pelas células em contacto com os grânulos se as células proliferassem todas 
como as células sozinhas. 
Como a maturação das células pré-osteoblásticas em osteoblásticas está relacionada 
com alterações estruturais e funcionais, as possíveis alterações morfológicas das células 
MG63 e MC3T3 em presença dos grânulos foi monitorizada por microscopia óptica de 
contraste de fase aos dias 1, 3, 14 e 21 em cultura (Figuras 4.9 e 4.10). Através da 
monitorização morfológica verificou-se que as células, tanto as MG63 como as 
MC3T3-E1, continuam viáveis na cultura mesmo na presença dos grânulos. No entanto, 
ao longo do tempo e com os diferentes tipos de grânulos, elas apresentam alterações na 
sua morfologia. 
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Figura 4.9. Microfotografia em contraste de fase das células MG63 aos 1, 3, 14 e 21 dias in vitro (DIV), 
em contacto com os grânulos C, Sr14 e Mg14Sr. (N: núcleo celular; G: grânulo; Setas: prolongamentos 
celulares; Barra 50 µm). 
Na Figura 4.9, pode observar-se a morfologia das células MG63 ou longo do tempo e na 
presença dos diferentes grânulos. As células do controlo, ao terceiro dia de cultura 
apresentam uma confluência de aproximadamente 90% e no final da cultura apresentam 
várias camadas, possivelmente unidas pela matriz extracelular. Estas células MG63, 
quando em contacto com os grânulos, apresentam comportamentos bem diferentes, mas, 
regra geral, os grânulos diminuem a proliferação celular, favorecendo no entanto a sua 
diferenciação. Pode observar-se que ao 1º e 3º dias in vitro, as células em contacto com 
os grânulos apresentam uma forma mais fusiforme do que as células controlo, que com 
o passar do tempo em cultura começam a tornar-se mais estreladas, com menor 
citoplasma, e com vários pseudópodes (prolongamentos indicados por setas). Estas 
alterações morfológicas são indicativas de diferenciação e poderão relacionar-se bem 
com uma maturação funcional precoce das células em presença dos grânulos, tão cedo 
como ao 1º dia em cultura. Este facto é mais evidente para os grânulos 14Sr e para os 
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 Mg14Sr, onde os prolongamentos celulares são em geral maiores. Também se verificou 
que as células que estavam em contacto com os grânulos 14Sr se encontravam na sua 
maioria soterradas por estes, que aparentemente se decompunham mais. 
 
 
Figura 4.10. Microfotografia em contraste de fase das células MC3T3-E1 aos 1, 3 e 21 dias in vitro 
(DIV), em contacto com os grânulos C, Sr14 e Mg14Sr. (N: núcleo celular; G: grânulo; Setas: 
prolongamentos celulares; Barra 50 µm). 
Relativamente a avaliação morfológica das células MC3T3-E1, representada na Figura 
4.10, pode observar-se que as células do controlo ao terceiro dia estão aparentemente 
confluentes, e ao 21º dia de cultura apresentam várias camadas, provavelmente 
interligadas pela matriz extracelular. Como já se tinha verificado para as células MG63, 
também para as células MC3T3-E1 o contacto com os grânulos provocou uma 
diminuição da proliferação e um aumento do estado de diferenciação desde o 1º dia em 
cultura, bem evidente ao 21º dia in vitro. De notar que, devido à elevada dissolução ao 
21º DIV, não foi possível visualizar as células em contacto com os grânulos 14Sr.  
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 Como nota, apesar de ainda não se ter conseguido provar, pode especular-se que a 
diminuição do número de células também se poderá dever ao facto das células 
migrarem para dentro dos grânulos. 
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 5. Conclusão  
 
Os objectivos deste trabalho foram a preparação de grânulos esféricos porosos de 
fosfatos de cálcio dopados com magnésio e estrôncio, a incorporação de moléculas 
terapêuticas para formar um material interactivo e a avaliação da biocompatibilidade in 
vitro.  
Partindo de uma razão Ca/P de 1,62 (C) foi possível preparar fosfatos de cálcio que, 
após sinterização a 1200ºC, apresentavam uma mistura de três fases: HA, -TCP e -
TCP. De acordo com a literatura, a presença de fase -TCP poderia ser prejudicial, uma 
vez que tem uma elevada taxa de degradação e piora as propriedades mecânicas. Desta 
forma, para evitar o aparecimento desta fase, introduziram-se os iões dopantes magnésio 
e estrôncio. De acordo com os resultados, pode concluir-se que, de facto, a introdução 
dos iões dopantes nos fosfatos de cálcio permitiu a preparação de uma mistura de pós 
bifásicos (HA e β-TCP), nos quais a proporção destas fases varia com a quantidade e 
tipo de ião dopante. Ambos os iões têm um efeito estabilizador da fase β-TCP. 
Os grânulos porosos foram preparados através da combinação de dois métodos, a 
introdução de um agente porogénico e o método de gelatinização ionotrópica. Pode 
concluir-se que estas técnicas foram adequadas, tendo sido possível a produção de 
grânulos esféricos porosos de fosfatos de cálcio com diferentes tamanhos. A variação do 
diâmetro do bico, da taxa de fluxo da suspensão e da utilização, ou não, de ar sob 
pressão permitiu alterar o tamanho dos grânulos, o qual variou de 0,8 até 2,5 mm. Com 
a adição do amido, agente porogénico, foi possível obter grânulos com uma porosidade 
intercomunicante, com um tamanho de poros médio de cerca de 80 m, adequado para a 
sua utilização como um biomaterial poroso para aplicações ósseas. Mais ainda, as 
técnicas adoptadas permitiram produzir grânulos cuja superfície exterior também é 
porosa, não oferecendo resistência à penetração de células e nutrientes aquando da 
implantação no corpo. 
Relativamente à incorporação de moléculas terapêuticas nos grânulos porosos, 
verificou-se que a percentagem final de levofloxacina adsorvida foi próxima dos 100%, 
à excepção dos grânulos de C. Os grânulos 14Sr foram os que apresentaram uma 
libertação mais lenta; no final das 6 h, apenas 50% de levofloxacina tinha sido libertada, 
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 após 24 h tinha libertado cerca de 60% e após uma semana ainda não tinha libertado 
todo o fármaco. Para uma melhor interpretação dos resultados, e como trabalho futuro, 
sugere-se a realização de ensaios complementares, nomeadamente o estudo da taxa de 
dissolução dos materiais sem a impregnação do fármaco, estudos de impregnação em 
grânulos de HA pura e de -TCP puro, e a avaliação do tipo de ligação entre o fármaco 
e o material.  
Nos estudos do comportamento dos grânulos porosos em soluções simuladoras de 
plasma humano, os resultados obtidos mostraram que, logo após 24 h se inicia a 
formação de uma camada superficial de apatite, a qual vai aumentando ao longo do 
tempo de imersão. Nas três composições estudadas, embora para tempos mais curtos 
existam algumas diferenças, não existem diferenças significativas na camada formada 
para tempos mais longos.  
Por fim, os grânulos foram testados em linhas celulares pré-osteoblásticas, tendo sido 
avaliada a viabilidade e proliferação das células, a secreção de fosfatase alcalina e a 
morfologia destas células em cultura. Conclui-se que na presença dos grânulos de 
fosfato de cálcio a proliferação de células pré-osteoblásticas diminui, em concordância 
com um aumento da sua diferenciação. No entanto, a presença de estrôncio nos grânulos 
ajuda à proliferação das células MG63, em comparação com os grânulos controlo, 
enquanto que as células em contacto com os grânulos de Mg14Sr apresentaram um 
bloqueio quase total da sua proliferação. A secreção da fosfatase alcalina para as MG63 
e MC3T3-E1 indicia que os grânulos induzem a maturação celular, o que se relaciona 
com as alterações morfológicas celulares observadas. Através da monitorização 
morfológica verificou-se que as células MG63 e MC3T3-E1 continuam viáveis na 
cultura mesmo na presença dos grânulos e que, ao longo do tempo, apresentam 
alterações na sua morfologia concordantes com a sua maturação funcional.  
Considerando as características microestruturais, as propriedades físicas e o 
desempenho in vitro dos grânulos obtidos neste trabalho, podem apontar-se como 
materiais promissores para aplicações em engenharia de tecidos, nomeadamente na 
regeneração do tecido ósseo e libertação controlada de fármacos. 
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